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Innovative Methoden der Fluoreszenzmikroskopie liefern die Instrumente fu¨r die Analyse der Struk-
tur und Dynamik des menschlichen Genoms auf supramolekularer Ebene. Wa¨hrend dieser Disser-
tation wurden verschiedene, sich erga¨nzende Verfahren zur hochpra¨zisen Gro¨ßen- und Distanzmes-
sung weiter entwickelt und auf ihre Anwendbarkeit in der Erforschung der Genomnanostruktur
untersucht.
Die SMI-Mikroskopie macht durch eine ra¨umlich modulierte Beleuchtung Information u¨ber Struk-
turen zuga¨nglich, die wesentlich kleiner als die optische Auflo¨sung sind. Es wird gezeigt, dass ein
SMI-Mikroskop auch mit nur einem Objektiv und einem Spiegel realisiert werden kann. Mit diesem
Aufbau ko¨nnen an fluoreszierenden Objekten hochpra¨zise Gro¨ßenmessungen bis zu einer kleinsten
Ausdehnung von 40nm und Distanzmessungen mit einer Pra¨zision von 4nm durchgefu¨hrt werden.
Als biologische Anwendung wurden erste Schritte zur Analyse der hypoxieinduzierten Regulation
des Erythropoetin-Gens unternommen. Zudem wurden die Kalibrationsalorithmen der spektralen
Pra¨zisionsdistanzmikroskopie durch die Beru¨cksichtigung lateraler chromatischer Verschiebungen
verbessert. Des Weiteren wurde ein Zweiphotonenmikroskop mit schneller Strahlrasterung entwi-
ckelt und aufgebaut. Dabei wird ein Weitfeld-Detektor eingesetzt, sodass große Gesichtsfelder bei
gleichzeitiger hoher optischer Auflo¨sung aufgenomen werden ko¨nnen. Dieser Aufbau erschließt zu-
sa¨tzlich die spektrale Signatur der Fluoreszenzlebensdauer.
High precision microscopy with spatially modulated illumination
and two-photon excitation
Innovative methods of fluorescence microscopy provide the tools for the analysis of the structure and
dynamics of the human genome on the supramolecular level. In this thesis various complementary
approaches to measure sizes and positions very accurately were improved and their applicability
to biological studies was addressed.
SMI microscopy uses a spatially modulated illumination to access information about structures well
below the resolution limit. It is shown that SMI microscopy can also be implemented with only one
objective lens and a mirror. With this setup high precision size measurements of fluorescent objects
down to a smallest extension of 40nm and distance measurements with a precision of 4nm are feasi-
ble. In a biological application first steps towards an analysis of the hypoxia induced regulation of
the erythropoietin gene expression were taken. Furthermore, the calibration algorithms of spectral
precision distance microscopy were enhanced by considering lateral chromatic shifts. Additionally,
a two-photon microscope with very fast beam scanning was developed and assembled. A widefield
detection scheme is used to simultaneously record a large field-of-view at very high resolution. This
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1 Einleitung
Seit den Arbeiten von Abbe [3, 4] gegen Ende des 19. Jahrhunderts ist bekannt, dass
die optische Auflo¨sung in Mikroskopen durch die Welleneigenschaft des Lichts auf etwa
die Ha¨lfte der verwendeten Wellenla¨nge begrenzt wird. Bei der Bestrebung die Auflo¨sung
weiter zu erho¨hen, ging man deshalb dazu u¨ber immer ku¨rzere Wellenla¨ngen zu verwen-
den. Dies fu¨hrte weg von der Mikroskopie mit sichtbarem Licht hin zur Ro¨ntgen- und
Elektronenmikroskopie mit Auflo¨sungen von etwa zehn beziehungsweise einem Nanometer
[77]. Die optische Auflo¨sung wird mit diesen Techniken zwar verbessert, aber dadurch,
dass in der Elektronenmikroskopie nur du¨nne Schnitte untersucht werden ko¨nnen und in
der Ro¨ntgenmikroskopie letale Dosen ionisierender Strahlung verwendet werden, sind die-
se Verfahren im Normalfall nicht fu¨r die Untersuchung lebender Zellen geeignet. Andere
Methoden wie die Rasterkraft- und Rastertunnelmikroskopie sind auf die Untersuchung
von Oberfla¨chen beschra¨nkt und deshalb nicht fa¨hig, neue Einblicke vom Inneren lebender
Zellen zu geben.
In der Fernfeld-Lichtmikroskopie treten diese Probleme nicht auf. Die biologischen Proben
ko¨nnen in ihrer natu¨rlichen Umgebung, insbesondere in lebenden Zellen, untersucht wer-
den. Erst damit wird ein umfassender Einblick in biologische Zusammenha¨nge ermo¨glicht.
Die optische Mikroskopie za¨hlt aus diesen Gru¨nden, trotz der limitierten Auflo¨sung, auch
heute noch zu den wichtigsten Instrumenten in der Biologie und Medizin. Vor allem der
Fluoreszenzmikroskopie kommt in diesen Anwendungsbereichen eine große Bedeutung zu.
Der Fluoreszenzfarbstoff ist dabei natu¨rlich in der Zelle vorhanden oder wird gezielt einge-
bracht. Durch die Mo¨glichkeit die interessierenden Strukturen des Objekts hoch spezifisch
zu markieren, wird der Kontrast der Abbildung erho¨ht, da nicht markierte Strukturen nicht
zur Fluoreszenz angeregt werden und somit auch nicht zum Bild beitragen. So konnte der
Informationsgehalt der mikroskopischen Aufnahmen auch ohne Auflo¨sungsverbesserung
deutlich erho¨ht werden.
Der Nachteil der klassischen Fluoreszenzmikroskopie ist, dass die Abbildung nicht dreidi-
mensional ist. Dies fu¨hrt zu einer Kontrastminderung in der Fokusebene durch unscharf
abgebildete fluoreszierende Bereiche des Pra¨parats, die außerhalb des Fokus liegen. Da
die gesamte Probe zur Fluoreszenz angeregt wird, liefern in stark fluoreszierenden Proben
nur du¨nne Objekte kontrastreiche Bilder. Der entscheidende Durchbruch fu¨r die biologi-
sche Forschung gelang mit der Erfindung der konfokalen Laser-Raster-Mikroskopie (engl.
Confocal Laser Scanning Microscopy, CLSM). Durch fokussierte Beleuchtung und die Un-
terdru¨ckung von Fluoreszenzlicht mit einem Ursprung außerhalb der Fokusebene wurde
die Dreidimensionalita¨t der Abbildung erreicht. Somit wurde erstmals die Untersuchung
dreidimensionaler Strukturen in ausgedehnten Proben mo¨glich.
Mit den Weiterentwicklungen der Mikroskope ging die Entwicklung neuer Markierungs-
techniken einher. Mittels Fluoreszenz-in-situ-Hybridisierung (FISH) werden bereits seit
la¨ngerem Nuclein-Sa¨uren spezifisch mit Fluoreszenzfarbstoffen markiert [83]. Seit der Ent-
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deckung fluoreszierender Proteine muss der Farbstoff nicht mehr von außen in die Zelle
eingebracht werden. Vielmehr wird die Zelle durch gentechnische Vera¨nderungen dazu ge-
bracht, das fluoreszierende Protein selbst zu produzieren [66]. Dies ist vor allem fu¨r in-vivo
Anwendungen vorteilhaft. Inzwischen stehen eine Vielzahl von fluoreszierenden Proteinen
zur Verfu¨gung, welche das gesamte Spektrum des sichtbaren Lichts abdecken [80]. Auch
die Verwendung von Quantenpunkten zur spezifischen Markierung biologischer Pra¨parate
la¨sst in na¨chster Zeit weitere große Fortschritte bei der Markierung erwarten [14, 69].
Die maximal erreichbare Auflo¨sung mit konfokalen Mikroskopen betra¨gt unter optimalen
Bedingungen etwa 200nm in der Bildebene und etwa 550nm in Richtung der optischen
Achse [73]. Fu¨r viele moderne Probleme der Biologie ist dies nicht ausreichend. Denn
obwohl die Sequenz des menschlichen Genoms entschlu¨sselt wurde, sind viele Fragestel-
lungen der Epigenetik nicht alleine mit der Kenntnis der Basenpaarsequenz der DNA zu
beantworten. Vielmehr scheint die dreidimensionale Topologie des Genoms auf supramole-
kularer Ebene fu¨r die Funktion eine entscheidende Rolle zu spielen [64, 20, 82]. So werden
genetisch aktive Regionen des Genoms allgemein als dekondensiert im Vergleich zu ihrem
inaktiven Zustand betrachtet. Das heißt, dass sie ein gro¨ßeres Volumen im Zellkern anneh-
men [59]. Die Zuga¨nglichkeit dieser Chromatindoma¨nen fu¨r makromolekulare Komplexe,
die beispielsweise eine Rolle bei der Transkription, Replikation und Aktivierung spielen,
ko¨nnte durch spezifische Faltungszusta¨nde des Chromatins reguliert werden.
Es gibt deshalb ein sehr großes Interesse, neue lichtoptische Mikroskopiemethoden zu ent-
wickeln, mit denen Strukturen im Innern der Zelle weit unterhalb der Auflo¨sungsgrenze
analysiert werden ko¨nnen. In der vorliegenden Arbeit wurden dazu verschiedene Ansa¨tze
verfolgt und bestehende Techniken weiter entwickelt.
Die optische Auflo¨sung selbst muss nicht unbedingt verbessert werden falls Informationen
u¨ber die Topologie des Genoms gewonnen werden sollen. Oft ist es ausreichend die Position
beziehungsweise die Distanz der markierten Objekte untereinander und deren Gro¨ße zu
kennen. Bei der vor einigen Jahren entwickelten spektralen Pra¨zisionsdistanzmikroskopie
(SPDM) werden Objekte, die im Vergleich zur optischen Auflo¨sung sehr klein sind, mit
unterschiedlichen spektralen Signaturen markiert und spektral getrennt aufgenommen [19,
28, 44]. Mit Methoden der digitalen Bildverarbeitung werden die Objektpositionen aus
den aufgenommenen Intensita¨tsverteilungen mit sehr hoher Genauigkeit berechnet. Dazu
ist eine pra¨zise Kalibration der bei der optischen Abbildung auftretenden Abberationen
no¨tig. Diese Korrekturverfahren wurden in dieser Arbeit weiter entwickelt und verbessert.
Die neuartige Methode der Mikroskopie mit ra¨umlich modulierter Beleuchtung (engl. Spati-
ally Modulated Illumination Microscopy, SMI-Mikroskopie) ermo¨glicht sehr pra¨zise Gro¨ßen-
und Distanzmessungen weit unterhalb der optischen Auflo¨sungsgrenze [75, 29, 30, 6]. In-
formation u¨ber Objektstrukturen, die in konventionellen Mikroskopen nicht aufgelo¨st wer-
den, macht eine interferometrisch erzeugte, strukturierte Beleuchtung durch zwei Objek-
tive zuga¨nglich. Die SMI-Mikroskopie erga¨nzt und verbessert durch eine gro¨ßere Lokali-
sationsgenauigkeit und Gro¨ßenauflo¨sung die mittels SPDM gewonnene topologische Infor-
mation. Bereits eine Reihe von Untersuchungen zeigten die erfolgreiche Anwendung der
SMI-Mikroskopie fu¨r biologische Fragestellungen [67, 54, 68].Wa¨hrend dieser Arbeit wur-
de fu¨r den zuku¨nftigen, routinema¨ßigen Einsatz in biologischen Studien ein vereinfachtes
SMI-Mikroskop mit nur einem Objektiv aufgebaut, dessen Leistungsfa¨higkeit mit dem
konventionellen Aufbau verglichen und an dem erste Gro¨ßenmessungen zur Analyse der
3hypoxieinduzierten Genexpression durchgefu¨hrt wurden.
Diese Verfahren werden durch die Zweiphotonenmikroskopie erga¨nzt. Dabei wird der nicht-
lineare Effekt der Fluoreszenzanregung u¨ber die Absorption zweier Photonen ausgenutzt.
Da fu¨r eine effektive Anregung hohe Intensita¨ten no¨tig sind, erfolgt die Anregung fokussiert
und unter Verwendung gepulster Laser mit hohen Spitzenintensita¨ten. Dadurch wird die
Messung der Fluoreszenzlebensdauer erschlossen, die eine zusa¨tzliche Diskriminierung un-
terschiedlicher zellula¨rer Bestandteile ermo¨glicht. Wegen der fokussierten Anregung muss
der Strahl zur Bildaufnahme u¨ber das Pra¨parat gerastert werden, was ein limitierender
Faktor bezu¨glich angestrebter schneller Aufnahmegeschwindigkeiten fu¨r Mikroskopie in le-
benden Zellen ist. Um dennoch kurze Aufnahmezeiten realisieren zu ko¨nnen, wurde im
Rahmen dieser Arbeit ein Zweiphotonenmikroskop mit sehr schneller Strahlrasterung und
einem Weitfeld-Detektor entwickelt und aufgebaut.
Die vorliegende Dissertation gliedert sich wie folgt: In Kapitel 2 werden die theoretischen
Grundlagen fu¨r die Abbildung mit einer Linse erla¨utert, die auch fu¨r die in Mikroskopen
verwendeten Linsensysteme Bestand haben. Dabei werden von der linearen Systemtheorie
ausgehend die fu¨r die Mikroskopie wichtigen Begriffe der Punktbildfunktion und opti-
schen Transferfunktion behandelt. Kapitel 3 geht auf die Fluoreszenz mittels Ein- und
Zweiphotonenanregung ein und schildert die verwendeten Mikroskopiemethoden der SMI-,
Zweiphotonenmikroskopie und SPDM vom theoretischen Standpunkt aus. Zudem werden
weitere moderne Verfahren der Fluoreszenzmikroskopie vorgestellt. Im folgenden Kapitel 4
wird der experimentelle Aufbau der neu aufgebauten Mikroskope im Detail beschrieben
und auf Besonderheiten bei der jeweiligen Methode eingegangen. Außerdem wird die ent-
wickelte Ansteuerung der Galvanometerscanner zur schnellen Strahlrasterung im Zweipho-
tonenmikroskop behandelt. Die Analyse der SMI-Mikroskopiedaten erfolgt mit speziellen
Auswertealgorithmen. In Kapitel 5 werden deshalb die verwendeten Fitalgorithmen zur
Extraktion der Position und Gro¨ße der untersuchten Objekte in der Theorie und Praxis er-
la¨utert. Die Messungen, die wa¨hrend dieser Arbeit durchgefu¨hrt wurden, und die erzielten
Ergebnisse sind in Kapitel 6 dargestellt. Dabei wird die Leistungsfa¨higkeit des aufgebauten
SMI-Mikroskops mit einem Objektiv anhand von fluoreszierenden Nanokugeln analysiert.
Schließlich wird der neue Aufbau in einer biologischen Studie zur Analyse der Regulation
des Erythropoetin-Gen unter Sauerstoffmangel eingesetzt. Die verbesserten Korrektural-
gorithmen der SPDM werden sowohl in Pra¨paraten mit multispektralen Testobjekten, als
auch in biologischen Proben untersucht. Ferner wird das Zweiphotonenmikroskop bezu¨g-
lich der erreichbaren Auflo¨sung charakterisiert und die Abbildungseigenschaften werden
mit anderen Techniken verglichen. Im darauf folgenden Kapitel 7 werden die Ergebnisse
der Arbeit diskutiert und ein Ausblick auf die zuku¨nftige Weiterentwicklung der vorgestell-




Im folgenden Kapitel werden die theoretischen Grundlagen der Abbildungseigenschaften
eines Mikroskops erla¨utert. Die Betrachtungen werden vom wellenoptischen Standpunkt
aus gefu¨hrt. Die Gesetze der geometrischen Optik sind in dieser allgemeineren Darstellung
enthalten und werden implizit als bekannt vorausgesetzt. Eine ausfu¨hrliche Abhandlung
der geometrischen Optik findet man in der Literatur [43]. Auf eine Herleitung der angegebe-
nen Formeln wird aus Platzgru¨nden verzichtet, da sie fu¨r das Versta¨ndnis nicht unbedingt
no¨tig ist. Diese kann aber gegebenfalls in der zitierten Literatur nachgeschlagen werden.
2.1 Maxwell-Gleichungen
Die Ausbreitung elektromagnetischer Wellen in einem Mikroskop wird allgemein durch
die Maxwell-Gleichungen und die Randbedingungen an den Glas-Luft-U¨berga¨ngen der
Linsenoberfla¨chen beschrieben [57].
Fu¨r das elektrisches Feld E, die dielektrische Verschiebung D, das Magnetfeld H und
die magnetische Induktion B gelten mit der makroskopischen, freien Ladungsdichte ρ und
makroskopischen, freien Stromdichte j die folgenden Gleichungen:
∇D = ρ , ∇×E = −∂B
∂t
∇B = 0 , ∇×H = j + ∂D
∂t
. (2.1)
In einem isotropen, linearen Medium gilt weiterhin:




mit der Dielektrizita¨tskonstanten im Vakuum ²0 und im Medium ², der magnetischen
Permeabilita¨t des Vakuums µ0 und des Mediums µ.
Die Maxwell-Gleichungen bilden ein gekoppeltes System linearer, partieller Differential-
gleichungen erster Ordnung, die die Basis fu¨r die Beschreibung aller elektromagnetischer
Pha¨nomene bilden. Die Betrachtungen der Optik beziehen sich alle auf ungeladene, nicht
leitende Medien, insbesondere Luft und Glas, sodass ρ und j gleich Null sind. Indem
man die zweite Ableitung bildet, lassen sich damit die so genannten Wellengleichungen fu¨r














φ(r, t) = 0 . (2.3)
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Dabei ist c = c0/n die Lichtgeschwindigkeit in Materie, c0 die Lichtgeschwindigkeit im
Vakuum und n der Brechungsindex. Ebene Wellen bilden ein Lo¨sungssystem dieser Wel-
lengleichungen. Fu¨r die Optik sind außerdem als weitere Lo¨sungen die Kugelwellen und
Gaußstrahlen bei paraxialer Na¨herung von Bedeutung [74]. Aus diesen Lo¨sungen leitet man
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Abbildung 2.1: Abbildung mit einer Linse.
Die optische Abbildung vom Objektraum in den Bildraum wird durch die lineare Sys-
temtheorie charakterisiert. Bei einem linearen, verschiebungsinvarianten System ko¨nnen
die Abbildungseigenschaften des Systems mit der Antwort auf eine punktfo¨rmige Sto¨rung
– der so genannten Impulsantwort oder Punktbildfunktion (engl. Point Spread Function,
PSF) – beschrieben werden [58]. Die Linearita¨t der optischen Abbildung folgt aus der Li-
nearita¨t der Maxwell-Gleichungen. Die Verschiebungsinvarianz bedeutet, das jeder Punkt
des Objekts mit der gleichen PSF auf das Bild abgebildet wird. Bei realen, optischen Ab-
bildungen ist dies strenggenommen nicht immer erfu¨llt, weil Abberationen in der Regel
mit der Entfernung zur optischen Achse zunehmen, stellt aber eine sehr gute Na¨herung
dar. Bei den folgenden U¨berlegungen werden der Einfachheit wegen nur skalare Felder
betrachtet. Die Ergebnisse ko¨nnen aber leicht auf nicht-skalare Felder erweitert werden.
In Abbildung 2.1 ist schematisch dargestellt, wie ein Punkt des Objektraumes durch das
optische System – hier eine Linse – auf eine Intensita¨tsverteilung in den Bildraum projiziert
wird, die genau der PSF entspricht. Mit der Kenntnis der PSF kann die Abbildung eines
beliebigen dreidimensionalen (3D) Bildes berechnet werden. Das 3D Objekt f(r), das
man sich aus einzelnen Punkten zusammengesetzt vorstellt, wird Punkt fu¨r Punkt vom
Objektraum in den Bildraum u¨bertragen. Dabei bezeichnet r die Ortskoordinate. Das
Gesamtbild g(r) erha¨lt man dann aus der Integration der einzelnen Intensita¨tsverteilungen





f(r′) · h(r − r′)dr′ = f(r)⊗ h(r) . (2.4)
2.2 Punktbildfunktion 7
Die PSF gibt an, wie stark ein Punkt bei der Abbildung durch das optische System ”ver-
waschen“ wird, wobei die Breite der PSF als Maß fu¨r die Auflo¨sung des optischen Systems
dient.
Im Rahmen der skalaren Theorie der Abbildung durch eine Linse la¨sst sich die dreidimen-
sionale Amplituden Punktbildfunktion (A-PSF) hA berechnen [36]:
hA(r, z) = exp(−ikz)
∫ a
0
P (θ)J0(kr sin(θ)) exp(−ikz cos(θ)) sin(θ)dθ . (2.5)
Dabei ist J0 die Besselfunktion erster Art nullter Ordnung, θ der Aperturwinkel, a der
maximale Aperturwinkel, k = 2pinλ die Wellenzahl, r =
√
x2 + y2 die radiale Koordinate
und P (θ) die Apodisationsfunktion oder Pupillenfunktion der Linse. Falls P (θ) konstant





Die Sinus-Bedingung muss erfu¨llt sein damit die A-PSF 3D verschiebungsinvariant ist.
Dies ist jedoch gewo¨hnlich fu¨r kommerzielle Mikroskopobjektive erfu¨llt [36]. Die A-PSF
ist identisch mit der Hankel-Transformation, also der Fourier-Transformation in Polar-
Koordinaten, der Pupillenfunktion. Die A-PSF beschreibt das elektrische Feld im Fokus
der Linse. Da elektronische Detektoren Intensita¨ten I(r, t) ∝ |E(r, t)|2kk detektieren, ist
man im Allgemeinen an der (Intensita¨ts)-Punktbildfunktion h(r) interessiert:
h(r) = |hA(r)|2 . (2.7)
Bei der optischen Abbildung muss noch unterschieden werden, ob es sich um eine koha¨-
rente oder inkoha¨rente Abbildung handelt. Im koha¨renten Fall ist die Abbildung linear in
der komplexen Amplitude, das heißt im elektrischen Feld. Im inkoha¨renten Fall ist die Ab-
bildung linear in der Intensita¨t. Die entsprechenden Impulsantworten hA beziehungsweise
h mu¨ssen dann jeweils zur Beschreibung verwendet werden. Bei der Fluoreszenzmikrosko-
pie liegt der inkoha¨rente Fall vor, da das Fluoreszenzlicht inkoha¨rent ist (siehe 3.1). Im
Folgenden wird deshalb implizit immer von einer inkoha¨renten Abbildung ausgegangen.
Die PSF besitzt eine zylindersymmetrische Intensita¨tsverteilung, deren Maximum an der
Stelle des geometrischen Fokus liegt. In Abbildung 2.2 ist dies fu¨r die laterale und axiale
Richtung dargestellt. Der Bereich der Fokusebene um das Hauptmaximum herum bis zum
ersten Minimum wird auch als Airy-Scheibe bezeichnet. Das Rayleigh-Kriterium benutzt
den halben Abstand der ersten Minima der Intensita¨tsverteilung als Maß fu¨r die Auflo¨sung.
Fu¨r Auflo¨sung in lateraler ∆x und axialer Richtung ∆z gilt dann:












Abbildung 2.2: Intensita¨tsverteilung im Fokus eines Mikroskopobjektivs in lateraler (a)
und axialer Richtung (b). Bildquelle [2].
Ein anderes Kriterium verwendet die Halbwertsbreite der PSF als Maß fu¨r die Auflo¨sung:
∆x = 0, 51
λ
NA




Gleichungen 2.8 und 2.9 gelten eigentlich nur fu¨r NA < 0, 7. Bei gro¨ßeren numerischen
Aperturen sind sie nur noch in guter Na¨herung gu¨ltig [2]. Diese Formeln entsprechen den
mittels klassischer Mikroskopie erreichbaren Auflo¨sungen.
In der Praxis spielen Abberationen durch Linsenfehler bei der optischen Abbildung eine
Rolle. Spha¨rische Abberationen ergeben sich daraus, dass spha¨risch geschliffene Linsen nur
achsnahe Lichtstrahlen, die unter kleinen Winkeln auftreffen, in den Fokuspunkt fokussie-
ren. Weiter von der optischen Achse entfernte Strahlen werden in einen Punkt zwischen
Fokuspunkt und Linse fokussiert. Chromatische Abberationen werden durch die Abha¨n-
gigkeit des Brechungsindex von der Wellenla¨nge des Lichts, der Dispersion, verursacht.
Die Fokusebene liegt dadurch fu¨r Licht einer ku¨rzeren Wellenla¨nge bei den u¨blicherweise
verwendeten Linsenmaterialien na¨her an der Linse als bei langwelligerem Licht. Um die-
se Abberationen zu minimieren werden in Mikroskopobjektiven Linsensysteme verwendet,
die aus mehreren Linsen unterschiedlichen Materials, und damit unterschiedlichen Bre-
chungsindizes, aufgebaut sind. Trotzdem ko¨nnen diese mit der hier behandelten Theorie,
bei der nur eine Linse betrachtet wurde, beschrieben werden.
In modernen Mikroskopen werden telezentrisch korrigierte, so genannte auf unendlich ge-
rechnete, Objektive zur direkten Abbildung der Objekte in der Fokusebene verwendet. Die
Eingangs- und Ausgangspupille liegt im Unendlichen. Zudem sind telezentrische Systeme
verschiebungsinvariant und linear. Das Bild wird vom Objektiv nicht auf ein reelles Zwi-
schenbild abgebildet, sondern erst mit der so genannten Tubuslinse in deren Fokusebene
gebildet. Zwischen Objektiv und Tubuslinse verlaufen die Strahlen parallel zur optischen
Achse. Dies hat den Vorteil, dass Strahlteiler, Polarisatoren und andere Komponenten, die
in einem kollimierten Strahl einfacher zu verwenden sind, leichter in den optischen Pfad
eingebracht werden ko¨nnen.
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Abbildung 2.3: Herleitung der OTF fu¨r die Abbildung mit einer Linse.
2.3 Optische Transferfunktion
Eine weitere Beschreibung der Abbildungseigenschaften eines optischen Systems ist mit
der optischen Transferfunktion (engl. Optical Transfer Function, OTF) mo¨glich. Da die
Faltung des Objektes f(r) mit der PSF h(r) im Ortsraum eine relativ komplexe Operation
ist, geht man u¨ber in den Fourierraum. Nach dem Faltungstheorem entspricht die Faltung
im Ortsraum einer Multiplikation komplexer Zahlen im Fourierraum. Man erha¨lt also die
Fouriertransformierte des Bildes G(k) durch die Multiplikation der Fouriertransformierten
des Objekts F (k) mit der Fouriertransformierten der PSF. Diese ist identisch mit der OTF
H(k):
g(r) = f(r)⊗ h(r) ↔ G(k) = F (k) ·H(k) . (2.10)
Dabei gilt fu¨r den Betrag des Wellenvektors beziehungsweise der Raumfrequenz |k| =
2pi/λ. Die OTF gibt an, wie Raumfrequenzen k des Objekts bei der optischen Abbildung
u¨bertragen werden. Bei den hier relevanten OTFs ist nur ein kleiner Bereich von H(k) 6= 0.
Objektstrukturen mit Raumfrequenzen außerhalb dieses Bereichs werden nicht u¨bertragen
und sind dadurch im Bild auch nicht vorhanden. Die Gro¨ße des U¨bertragungsbereichs der
OTF ist also ein wichtiges Maß fu¨r die Auflo¨sung eines optischen Abbildungssystems.
Fu¨r die Abbildung mit einer Linse la¨sst sich die OTF leicht herleiten. Betrachtet wer-
den soll der Fall eines inkoha¨rent emittierenden, punktfo¨rmigen Objekts, das quasi-mono-
chromatisches Licht der Wellenla¨nge λ0 isotrop im Raum aussendet. Die Fouriertransfor-
mierte des elektrischen Feldes E(k) ist damit ungleich Null nur auf einer infinitesimal
du¨nnen Kugelschale mit Radius k0 = 2pi/λ0 (Abbildung 2.3(a)). Bei der Abbildung mit
einer Linse ko¨nnen von dieser Kugelschale nur Raumfrequenzen u¨bertragen werden, die
innerhalb des doppelten Aperturwinkels α liegen, wie in Abbildung 2.3(b) dargestellt. Es










Das bisher betrachtete elektrische Feld entspricht der Amplituden-Transferfunktion analog
zur A-PSF. Die OTF erha¨lt man im inkoha¨renten Fall nach Gleichung 2.7 und Anwendung
des Faltungstheorems aus der Autokorrelation von E(k):
H(k) = E(k)⊗E?(−k) . (2.12)
Fu¨r die Abbildung mit einer Linse erha¨lt man dann die in Abbildung 2.3(c) gezeigte
OTF. In drei Dimensionen muss man sich die OTF um die kz-Achse rotiert vorstellen.
Bei großen k-Werten ist der Wert der OTF gering, sodass die Raumfrequenzen aus diesen
Bereichen bei der U¨bertragung stark abgeschwa¨cht werden. Vorhandenes Rauschen der
Detektion kann das Signal bei diesen Raumfrequenzen u¨berdecken und so den effektiven
U¨bertragungsbereich weiter reduzieren. In kz-Richtung ist die OTF in einem kegelfo¨rmi-
gen Bereich gleich Null, dem so genannten missing cone. Dies fu¨hrt dazu, dass lateral
ausgedehnte Strukturen, die senkrecht zur z-Achse liegen, mit einer Linse nicht abgebildet
werden ko¨nnen.
3 Fluoreszenzmikroskopie
Das folgende Kapitel behandelt die Grundlagen der Fluoreszenzmikroskopie. Neben den
Mechanismen der Fluoreszenz werden die in dieser Arbeit verwendeten Methoden der
konfokalen, Zweiphotonen- und SMI-Mikroskopie ausfu¨hrlicher beschrieben. Im Anschluss
folgt ein kurzer U¨berblick u¨ber weitere, neue Mikroskopietechniken, die alle auf sehr un-
terschiedliche Art eine Verbesserung der Auflo¨sung erreichen. Im letzten Abschnitt wird
schließlich das Prinzip der spektrale Pra¨zisionsdistanzmikroskopie erla¨utert.
Wie in der Optik u¨blich werden im Folgenden die Richtung der optischen Achse als z-
Richtung und entsprechend die dazu senkrechten lateralen Richtungen in der Bildebene
mit x- und y-Richtung bezeichnet. Dabei wird die optische Achse des Mikroskops durch
die Blickrichtung durch das Objektiv hindurch festgelegt.
3.1 Fluoreszenz
Abbildung 3.1: Schematisches Energiediagramm eines Farbstoffmoleku¨ls. Gerade Pfeile
kennzeichnen Strahlungsprozesse, Wellenlinien strahlungslose U¨berga¨nge. A Absorption, F
Fluoreszenz, Ph Phosphoreszenz, IC innere Konversion, ISC Inter System Crossing, nach
[53].
In Abbildung 3.1 ist das vereinfachte Energiediagramm eines organischen Farbstoffmo-
leku¨ls, ein so genanntes Jablonski-Diagramm dargestellt. Der Grundzustand ist mit S0
und der erste elektronisch angeregte Zustand mit S1 bezeichnet. Zusa¨tzlich ist noch der
Triplett-Zustand T1 eingezeichnet. Die elektronischen Zusta¨nde sind durch Schwingungs-
energieniveaus weiter unterteilt. Die Anregung aus dem Grundzustand S0 in den ener-
getisch ho¨her liegenden Zustand S1 erfolgt durch Absorption eines Photons mit einer
Energie E = hν, die dem Abstand der Niveaus entspricht. Die direkte Anregung in den
Triplettzustand ist wegen der Auswahlregeln verboten. Grundsa¨tzlich ist auch die Anre-
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gung in ho¨here Energieniveaus mo¨glich. Diese gehen jedoch in 10−14s, strahlungslos in
den S1-Zustand u¨ber. Da die Zeitdauer von Absorption und Emission eines Photons klein
gegenu¨ber einer Umorientierung des Abstands der relativ schweren Atomkerne ist, kann
gema¨ß dem Franck-Condon-Prinzip der Abstand der Atomkerne als konstant betrachtet
werden. Deshalb erfolgt die Anregung von S0 nach S1 in einen ho¨heren Schwingungs-
energiezustand von S1, da sich der Schwingungsgrundzustand von S1 bei einem anderen
Kernabstand befindet. Bei Zimmertemperatur gibt das Moleku¨l durch Sto¨ße mit anderen
Moleku¨len oder Atomen die Energie ab und relaxiert innerhalb von wenigen Picosekunden
in den Schwingungsenergiegrundzustand von S1. Im Idealfall geht das Moleku¨l von dort
unter Aussendung eines Fluorezenzphotons in einen ho¨heren Schwingungszustand von S0
u¨ber mit einer Fluorezenzlebensdauer von einigen Nanosekunden. Die Energie des ho¨heren
Schwingungsenergieniveaus wird wiederum u¨ber Sto¨ße innerhalb einer Picosekunde abge-
geben, sodass das Moleku¨l in den niedrigsten Schwingungsenergiezustand von S0 u¨bergeht.
Fu¨r die Praxis ist der Energieverlust durch Sto¨ße in den S1- und S0-Schwingungsenergie-
niveaus von großer Bedeutung. Denn dadurch werden die Maxima von Absorptions- und
Emissionsspektrum des Farbstoffs gegeneinander verschoben und lassen sich mit geeigneten
Filtern spektral trennen. Die Gro¨ße dieser so genannten Stokes-Verschiebung betra¨gt etwa
20-50nm.
Die Energie des angeregten Zustands S1 kann auch strahlungslos durch Sto¨ße als Wa¨rme
abgegeben werde, sodass nur ein geringer Bruchteil η der angeregten Moleku¨le ein Fluo-
reszenzphoton emittiert. Der als Quantenausbeute bezeichnete Wert von η liegt bei sehr
guten Farbstoffen bei η ≈ 0, 8, meist jedoch darunter [73].
Die Anregungswahrscheinlichkeit p1P eines Moleku¨ls fu¨r die Absorption eines Photons ist






Dabei ist h das Planck’sche Wirkungsquantum und ν die Frequenz des Photons. Der
molekulare Wirkungsquerschnitt der Einphotonenapsorption σ1P la¨sst sich mithilfe des
Lambert-Beer’schen Gesetzes experimentell bestimmen. Der Wert von σ1P ist eine cha-
rakteristische Gro¨ße und liegt fu¨r konventionelle Farbstoffe im Bereich von 2-8·10−16cm2
[73].
Neben der Absorption eines Photons, kann ein Fluoreszenzfarbstoff auch durch die si-
multane Absorption zweier Photonen der halben Energie und damit doppelten Wellen-
la¨nge angeregt werden. Dazu ist ein sehr hoher Photonenfluss no¨tig, da dies innerhalb
eines sehr kurzen Zeitfensters von weniger als 10−15s geschehen muss, welches durch die
Heisenberg’sche Unscha¨rferelation gegeben wird. Die oben angestellten U¨berlegungen zur
Fluoreszenzemission gelten auch bei der Zweiphotonenabsorption. Insbesondere hat die
Art der Anregung keinen Einfluss auf das Fluoreszenzemissionsspektrum. Die molekulare








Der Zweiphotonenwirkungsquerschnitt σ2P wird in cm4s gemessen, wobei die Bezeichnung











Abbildung 3.2: Das Prinzip der konfokalen Mikroskopie.
10−50cm4s = 1GM (GM, Go¨ppert-Mayer) eingefu¨hrt wurde. Da es schwierig ist σ2P direkt
zu messen wird experimentell η · σ2P bestimmt. Die u¨blicherweise verwendeten Farbstof-
fe haben Werte von η · σ2P im Bereich von 1 − 300GM [91, 92]. Die Anregungs- und
Emissionspektren fu¨r verschiedene, zellbiologisch relevante Farbstoffe und fluoreszierender
Proteine ko¨nnen in der Literatur nachgeschlagen werden [8, 84].
Die Lebensdauer des angeregten S1-Zustandes liegt in der Gro¨ßenordnung von 1ns und ist
damit etwa 6 Gro¨ßenordnungen la¨nger als die Oszillationsperiode des anregenden Lichts.
Deshalb wird bei der Fluorezenzanregung in sehr guter Na¨herung die Koha¨renz der elek-
tromagnetischen Welle zersto¨rt. Die Emission erfolgt also na¨herungsweise inkoha¨rent und
die Fluoreszenzmikroskopie wird durch die Theorie der inkoha¨renten optischen Abbildung
beschrieben.
3.2 Konfokale Mikroskopie
Die konfokale Mikroskopie wurde von Minsky entwickelt und 1961 patentiert [70]. Zu-
erst experimentell realisiert wurde das konfokale Prinzip 1979 [11]. Durch Fortschritte in
der Computer- und Lasertechnologie wurde etwa zur gleichen Zeit das konfokale Laser-
Raster-Fluoreszenzmikroskop erfunden [18, 17], welches einige Jahre spa¨ter zum ersten
Mal eingesetzt wurde [13, 16]. Ab den 1990er Jahren war das Konzept soweit ausgereift,
dass konfokale Mikroskope auch kommerziell angeboten wurden.
Das Prinzip der konfokalen Mikroskopie wird anhand des schematischen Aufbaus in Abbil-
dung 3.2 erla¨utert. Im konfokalen Mikroskop wird eine Punktlichtquelle durch das Objektiv
in die Bildebene abgebildet. Die erzeugte Intensita¨tsverteilung entspricht der Beleuchtungs-
PSF hill. Das Fluoreszenzlicht wird mit demselben Objektiv aufgesammelt, mit einem di-
chroitischen Strahlteiler spektral vom Anregungslicht getrennt und auf einem Detektor
nachgewiesen. Als Detektoren kommen Photomultiplier oder Lawinen-Photodioden zum
Einsatz. Vor dem Detektor unterdru¨ckt eine Lochblende (engl. pinhole) das Licht, welches
nicht aus der Fokusebene stammt. Es wird also nur Licht detektiert, das aus dem kleinen











Abbildung 3.3: Prinzipieller Aufbau eines Zweiphotonenmikroskops
bene gegeben ist. Bei einer punktfo¨rmigen Lochblende entspricht dies der Detektions-PSF
hdet, die die Wahrscheinlichkeit ein Photon zu detektieren widerspiegelt. Insgesamt gilt
also fu¨r das konfokale Mikroskop [36]:
hkonf(r) = hill(r) · hdet(r) . (3.3)
In der Praxis wird im konfokalen Mikroskop im Allgemeinen eine ausgedehnte Lochblende
verwendet, um weniger Fluoreszenzlicht zu unterdru¨cken und so den Photonenfluss am
Detektor zu erho¨hen. Die effektive Detektions-PSF hdet,eff ist dann durch die Faltung
der Lochblendenfunktion p(r) mit der Detektions-PSF hdet einer Blende mit infinitesimal
kleinem Durchmesser gegeben. Insgesamt gilt somit fu¨r die konfokale Mikroskopie [36]:
hkonf(r) = hill(r) · hdet,eff(r) = hill(r) · [hdet(r)⊗ p(r)] . (3.4)
Zur Darstellung eines dreidimensionalen Bildes wird die Probe punktweise vermessen, in-
dem die konfokale PSF relativ zur Probe in einem Raster verfahren wird. Dabei wird
entweder das Objekt bewegt oder das Objekt mit dem Fokuspunkt abgetastet. Da als
Lichtquellen Laser zu Einsatz kommen spricht man auch von der konfokalen Laser-Raster-
Mikroskopie (engl. Confocal Laser Scanning Microscopy, CLSM). Der Hauptvorteil der
CSLM ist, dass optische Schnitte durch die Probe gelegt werden ko¨nnen, wodurch dreidi-
mensionale Darstellungen der untersuchten Objekte mo¨glich werden.
3.3 Zweiphotonenmikroskopie
Obwohl die Theorie der Zweiphotonenanregung bereits 1931 von Go¨ppert-Mayer [35] auf-
gestellt wurde, dauerte die experimentelle Realisierung bis 1961 [60], da erst dann Laser fu¨r
die beno¨tigten hohen Lichtintensita¨ten zur Verfu¨gung standen. In der Mikroskopie wurde
die Zweiphotonenanregung erstmals 1990 angewandt [21].
Abbildung 3.3 zeigt schematisch den Aufbau eines Zweiphotonenmikroskops. Eine punkt-
fo¨rmige Lichtquelle, die Licht mit etwa der doppelten Wellenla¨nge des Fluoreszenzlichts
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emittiert, wird durch das Objektiv in die Probe abgebildet. Das Fluoreszenzlicht wird
a¨hnlich wie beim konfokalen Mikroskop mit demselben Objektiv aufgefangen, mit dem
dichroitischen Strahlteiler spektral vom Fluoreszenzlicht getrennt und auf einen Detektor
fokussiert. Auf die Verwendung einer Lochblende kann verzichtet werden, da wegen der
quadratischen Abha¨ngigkeit der Fluoreszenzintensita¨t von der Anregungsintensita¨t (Glei-
chung 3.2) die Fluoreszenzanregung auf das Fokusvolumen beschra¨nkt ist. Dies erlaubt ne-
ben Punkt-Detektoren, wie beispielsweise Photomultiplier und Lawinenphotodioden, auch
den Einsatz von Fla¨chendetektoren wie CCD1-Kameras. Meist wird trotzdem eine Loch-
blende verwendet, um die Auflo¨sung zu erho¨hen. Fu¨r die Beleuchtungs-PSF hill,2P des
Zweiphotonenmikroskops gilt also [36]:
hill,2P(r) = (hill(r))2 . (3.5)
Wegen der quadratischen Abha¨ngigkeit von der Intensita¨t des Anregungslichts sind fu¨r
eine signifikante Zweiphotonenabsorption Intensita¨ten in der Gro¨ßenordnung GW/cm2 no¨-
tig. Dies wird im Allgemeinen durch durch eine ra¨umliche und zeitliche Konzentration des
Laserlichts erreicht, obwohl experimentell demonstriert wurde, dass Zweiphotonenmikro-
skopie nur mit ra¨umlicher Fokussierung durch ein Objektiv mit hoher numerischer Aper-
tur [55] oder nur durch zeitliche Fokussierung und Weitfeld-Beleuchtung [72] mo¨glich ist.
Fu¨r Fluoreszenzintensita¨ten mit annehmbarem Signal-Rausch-Verha¨ltnis und zeiteffizien-
ter Bildaufnahme ist die Benutzung gepulster Lasersysteme und fokussierter Beleuchtung
jedoch unumga¨nglich. Fu¨r die mittlere Absorptionsrate k2P pro Farbstoffmoleku¨l und pro
Zeiteinheit gilt bei fokussierter Beleuchtung und gepulster Anregung:








C ist eine von der Pulsform abha¨ngigen Konstante, beispielsweise gilt fu¨r die sekans-
hyperbolische Pulsform eines Titan-Saphir-Lasers C = 0, 56. Die Breite des Laserspulses
ist durch τ und die Repetitionsrate des Lasers durch f gegeben. Iave bezeichnet die zeitlich
gemittelte Intensita¨t des gepulsten Laserlichts. Bei konstanter mittlerer Intensita¨t kann al-
so die Absorptionsrate und damit die Fluoreszenzintensita¨t gesteigert werden, indem sehr
kurze Pulse verwendet werden. Titan-Saphir-Laser, die typischerweise bei der Zweiphoto-
nenmikroskopie eingesetzt werden, emittieren Pulse mit einer La¨nge von 50−200fs bei einer
Repetitionsrate von etwa 80MHz. Die Emmissions-Wellenla¨nge liegt im nahen Infrarot bei
λ = 700− 1200nm.
Die Zweiphotonenmikroskopie hat im Vergleich zur konfokalen Mikroskopie einige Vorteile.
Durch die Verwendung von infrarotem Licht zur Anregung ko¨nnen wegen der geringeren
Streuung2 Bilder aus tiefer liegenden Schichten des Pra¨parats aufgenommen werden [12].
Bei der konfokalen Einphotonenmikroskopie wird die gesamte vom Laserlicht durchstrahl-
te Probe zur Fluoreszenz angeregt, aber nur ein sehr kleiner Teil des Fluoreszenzlichtes
wird auch tatsa¨chlich detektiert. Hingegen findet bei der Zweiphotonenmikroskopie die An-
regung nur im Fokusvolumen statt. Das Ausbleichen des Farbstoffs und daraus folgende
Scha¨digung der Probe ist dadurch auf diesen Bereich beschra¨nkt. Einphotonen Prozes-
se ko¨nnen wegen der infraroten Wellenla¨nge vernachla¨ssigt werden. Lebende Organismen
ko¨nnen so wesentlich la¨nger untersucht werden [90].
1Charge Coupled Device
2Der Streuquerschitt ist bei der Rayleigh-Streuung ∝ λ−4
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3.3.1 Konfokale Scansysteme
Zum Rastern des Strahls u¨ber das Pra¨parat werden verschiedene Techniken eingesetzt.
Zum einen kann das Objekt bezu¨glich des stationa¨ren Beleuchtungsstrahls bewegt werden
(Objektrasterung). Zum anderen wird der Strahl u¨ber das stationa¨re Objekt gescannt
(Strahlrasterung). Eine weitere Mo¨glichkeit la¨sst Objekt und Strahl in Ruhe und rastert
die Probe gleichzeitig mit vielen Strahlen ab, die durch Aperturen einer so genannten
Nipkow-Scheibe oder speziell angeordneten Mikrolinsen erzeugt werden.
In dieser Arbeit wurde im experimentellen Aufbau die Strahlrasterung eingesetzt und soll
deshalb genauer besprochen werden. Fu¨r Details zu den anderen Techniken sei auf die Li-
teratur verwiesen [73]. Die verwendeten Objektive sind telezentrisch korrigiert, das heißt
die Eingangs- und Ausgangspupille des Linsensystems liegen im Unendlichen [87]. Eine
fundamentale Eigenschaft einer telezentrischen Ebene ist, dass alle Strahlen diese Ebene
mit einem Winkel passieren, der charakteristisch ist fu¨r die Position des Bildpunktes in der
Bildebene. Da ein ebener Spiegel sehr einfach die Ausbreitungsrichtung eines Strahl vera¨n-
dert, liefert die Positionierung eines Spiegels in einer konjugierten telezentrischen Ebene
auf der optischen Achse einen einfachen Mechanismus, um durch eine Vera¨nderung des
Strahlwinkels eine lineare Bewegung des Fokuspunkts in der Probe zu erreichen. Im ein-
fachsten Fall bildet also ein Spiegel mit einer Drehachse, die in der Mitte einer konjugierten
telezentrischen Ebene des Objektivs liegt, einen eindimensionalen Strahlscanner. Die Po-
sition des Beleuchtungspunktes in der Fokusebene wird als Funktion des Drehwinkels des
Spiegels vera¨ndert. Jede konjugierte telezentrische Ebene ist ein Bild der telezentrischen
Ebene des Objektivs.
Wenn zwei Spiegel zum Scannen des Strahls in zueinander senkrecht stehenden Richtungen
verwendet werden, sollten beide in konjugierten telezentrischen Ebenen positioniert wer-
den. Alternativ ko¨nnen sie sehr nahe zueinander um eine konjugierte telezentische Ebene
herum angeordnet werden (close-coupled-Konfiguration). Indem der Strahl in orthogonale
Richtungen abgelenkt wird, formt ein solches Scansystem ein zweidimensionales Bild.
3.4 SMI-Mikroskopie
Bei der Mikroskopie mit ra¨umlich modulierter Beleuchtung (engl. Spatially Modulated Il-
lumination Microscopy, SMI-Mikroskopie) werden im Objektraum des Mikroskops zwei
linear polarisierte, kollimierte, koha¨rente Laserstrahlen gleicher Intensita¨t und Polarisati-
on zur Interferenz gebracht. Dadurch bildet sich eine stehende Lichtwelle aus, die einzelne
Objektbereiche selektiv zur Fluorezenz anregt. Die a¨quidistanten Intensita¨tsmaxima der
stehenden Welle werden im Allgemeinen senkrecht zur optischen Achse des Objektivs
ausgerichtet, das zur Detektion des Fluoreszenzsignals benutzt wird. Die Intensita¨t der
stehenden Lichtwelle in z-Richtung, entlang der optischen Achse, ist gegeben durch [75]:
I(z) = I0 cos2(kzz +
∆φ
2




Dabei bezeichnet n den Brechungsindex, θ den Winkel und ∆φ die Phasendifferenz zwi-
schen den interferierenden Strahlen und λill die Vakuumwellenla¨nge des Laserlichts der
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Abbildung 3.4: Die PSF in axialer Richtung des SMI-Mikroskops berechnet fu¨r eine
Anregungswellenla¨nge von λ = 458nm, numerische Apertur (NA) des Objektivs von NA =
1, 4 und einer Phasendifferenz ∆φ=0.





Fu¨r die PSF der Beleuchtung folgt mit diesen U¨berlegungen:




mit der Normierungskonstanten h0. Dies bedeutet, dass sich nur in axialer (z-Richtung)
eine cos2-fo¨rmige Modulation der Beleuchtung vorhanden ist. Senkrecht dazu ist die Be-
leuchtung in der jeweiligen lateralen Ebene wie bei der Epifluoreszenzmikroskopie kon-
stant. Die Gesamt-PSF ergibt sich analog zur konfokalen Mikroskopie aus dem Produkt
der Beleuchtungs- und Detektions-PSF:
hSMI(r) = hSMI,ill(r) · hdet(r) = h0 cos2(kzz + ∆φ2 ) · hdet(r) . (3.10)
hdet(r) ist die bereits aus Gleichung 2.7 bekannte PSF fu¨r die Abbildung mit einer Linse.
Die Gesamt-PSF ist in lateraler Richtung identisch mit der PSF eines Epifluoreszenzmikro-
skops. Abbildung 3.4 zeigt die Gesamt-PSF in axialer Richtung. Durch das Stehwellenfeld
ist diese stark strukturiert mit Absta¨nden zwischen den Maxima, die durch Gleichung 3.8
gegeben sind.
Die optische Transferfunktion fu¨r die SMI-Mikroskopie berechnet sich nach den U¨ber-
legungen aus Abschnitt 2.3 recht einfach. Nach dem Faltungstheorem und Gleichung 3.10
folgt fu¨r die OTF des SMI-Mikroskops
HSMI(k) = HSMI,ill(k)⊗Hdet(k) . (3.11)
Die Beleuchtungs-OTF HSMI,ill(k) hat als Fouriertransformierte einer cos2-Funktion eine
sehr einfache Struktur und setzt sich aus den drei Delta-Distributionen δ(k′ = 0) und
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Abbildung 3.5: Die OTF des SMI-Mikroskops.
1
2δ(k
′ = ±2kz) zusammen. Durch Faltung mit der Detektions-OTF aus Abbildung 2.3
ergibt sich insgesamt die in Abbildung 3.5 dargestellte OTF des SMI-Mikroskops. Sie
besteht aus der OFT des konventionellen Mikroskops mit zwei Kopien, die nach k′ = ±2kz
verschoben sind. Dabei ist zu beachten, dass der Wert der OTF im mittleren Teil doppelt so
groß ist wie in den beiden a¨ußeren Bereichen. Dadurch werden die Raumfrequenzen k′ aus
dem mittleren Bereich doppelt so stark abgebildet wie aus dem a¨ußeren Bereich. Zudem
fa¨llt auf, dass es zwischen dem mittleren Teil und den beiden a¨ußeren Teilen eine Lu¨cke
gibt, fu¨r die die OTF Null ist und somit auch keine Raumfrequenzen fu¨r diese k′-Werte
u¨bertragen werden [63]. Diese Lu¨cken in der OTF bleiben auch bestehen wenn kz u¨ber den
Winkel θ zwischen den beiden interferierenden Strahlen oder die Anregungswellenla¨nge
vera¨ndert wird [75]. Obwohl die Außenbereiche mit dem mittleren Bereich u¨berlappen,
bleiben vom missing cone der Detektions-OTF Lu¨cken bestehen.
Die Bereiche, fu¨r welche die OTF identisch Null ist, stellen ein großes Problem fu¨r die
Analyse der Bilddaten dar, weil keinerlei Information u¨ber diese Raumfrequenzbereiche
des Objekts in den Daten vorhanden sind. Um trotzdem die zusa¨tzliche Information, die
in den Bilddaten steckt, zuga¨nglich zu machen und damit die Auflo¨sung zu erho¨hen, mu¨s-
sen Methoden der Bildverarbeitung angewandt werden und a-priori Annahmen u¨ber das
untersuchte Objekt gemacht werden. Nur so kann der fehlende Raumfrequenzbereich u¨ber-
bru¨ckt werden.
Bei der urspru¨nglichen Technik [65, 7] wurde deshalb angenommen, beziehungsweise das
Pra¨parat so gewa¨hlt, dass sich nur ein Objekt in axialer Richtung befindet, dessen Ausdeh-
nung kleiner ist als der Abstand der Intensita¨tsmaxima, also etwa 200nm. Auf diese Weise
werden Vieldeutigkeiten bei der Zuordung der Wellenfronten zur Position des Objekts
und damit so genannte Geisterbilder vermieden. Durch eine digitale Weiterverarbeitung
der Bilddaten konnte so die axiale optische Auflo¨sung gesteigert werden [63]. Diese Be-
schra¨nkungen ko¨nnen mit der SMI-Mikroskopie zumindest fu¨r optisch isolierte Objekte
u¨berwunden werden [76, 29, 30, 6]. Fu¨r die in dieser Arbeit benutzen Datenanalysemetho-
den sei auf Kapitel 5 verwiesen.
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3.5 Neuere Methoden
Um die optische Auflo¨sung der Fluoreszenzmikroskopie weiter zu erho¨hen, wurden in den
letzten Jahren verschiedene Methoden entwickelt, die hier kurz aufgeza¨hlt werden sollen.
Wie in Abschnitt 2.3 erla¨utert wird bei der Abbildung durch eine Linse nur ein kleiner Teil
des vom Objekt emittierten Fluoreszenzlichts aufgesammelt. Da technisch nur Objektive
mit einem maximalen Aperturwinkel von etwa 70◦ realisiert werden ko¨nnen, mu¨ssen zur
weiteren Erho¨hung der effektiven Apertur zwei Objektive verwendet werden. Weil auch
die Beleuchtung entscheidend fu¨r die Auflo¨sung und der Lichtweg umkehrbar ist, kann auf
diese Weise ebenso die Beleuchtungs-PSF modifiziert werden.
Bei der I5M-Mikroskopie [40, 41, 42] erfolgt die Beleuchtung mit ebenen Wellenfronten.
Das Fluoreszenzlicht wird koha¨rent mit zwei Objektiven auf einer CCD-Kamera detektiert.
Damit konnte experimentell eine Auflo¨sung von etwa 100nm in axialer Richtung erreicht
werden. Im Gegensatz dazu werden im 4Pi-Mikroskop [51, 50] spha¨rische Wellenfronten
zur Fluoreszenzanregung (Typ A), Detektion (Typ B) oder zu beidem (Typ C) verwendet.
Der Fokuspunkt muss, wie bei allen Techniken mit Punktanregung, u¨ber das Pra¨parat
gerastert werden. In Kombination mit Wasserimmersionsobjektiven und Zweiphotonen-
anregung wurden mit 4Pi-Mikroskopie experimentell in lebenden Pra¨paraten eine axiale
Auflo¨sung bis zu 80nm erreicht [26, 27, 37]. Das 4Pi-Mikroskop ist inzwischen auch als
4Pi-Typ A kommerziell erha¨ltlich3. Strukturierte Beleuchtung kombiniert mit Methoden
der digitalen Bildverarbeitung ermo¨glicht Auflo¨sungen von bis zu 70nm in lateraler und
in axialer Richtung [71, 46, 38, 33, 34].
Mit all diesen Methoden kann die Auflo¨sung nicht u¨ber ein gewisses Limit erho¨ht werden,
da letztendlich Beugungseffekte des Lichts die Ursache fu¨r die begrenzte Auflo¨sung sind.
Dies kann unter Ausnutzung nicht-linearer Effekte wie beispielsweise Sa¨ttigung, Anregung
spezieller photoschaltbarer Farbstoffe oder Fluoreszenzlo¨schung mittels stimulierter Emis-
sion (engl. Stimulated Emission Depletion, STED) umgangen werden, sodass, zumindest
theoretisch, unbegrenzte Auflo¨sungen mo¨glich scheinen [48]. Dies kann mit strukturierter
Beleuchtung und Sa¨ttigung kombiniert als Weitfeld-Mikroskopie [47, 39] erfolgen. Oder wie
bei STED durch ein Abrastern mit einem sehr kleinen Fokus. Mit Sa¨ttigung und struktu-
rierter Beleuchtung wurde bisher eine maximale Auflo¨sung von 59nm [39] und mit STED
ein Auflo¨sung von bis zu 16nm erreicht [52, 61, 89].
Die ku¨rzlich entwickelte Methode PALM (Photoactivated Localization Microscopy) [9] er-
reicht eine ra¨umliche Auflo¨sung im Bereich weniger Nanometer. Das zu untersuchende
Objekt wird dabei mit einem photoaktivierbaren, fluoreszierenden Protein markiert. Pro
Datensatz werden nur wenige Proteine aktiviert, aufgenommen, genau lokalisiert und aus-
gebleicht, sodass jedes Protein nur einmal zum Gesamtbild beitragen kann. Aus sehr vielen
dieser Datensa¨tze wird schließlich im Rechner ein hochaufgelo¨stes Bild des Objekts berech-
net.
Zudem sei noch die Nahfeld Optik erwa¨hnt, bei der das Licht u¨berhaupt nicht fokussiert




Das Ziel der spektralen Pra¨zisonsdistanzmikroskopie (SPDM) ist, die Absta¨nde und Win-
kel zwischen quasi punktfo¨rmigen fluoreszierenden Objekten sehr genau zu bestimmen.
Wenn zur Fluoreszenzmarkierung unterschiedliche spektrale Signaturen verwendet wer-
den, beispielsweise unterschiedliche, vom Detektionssystem trennbare Emissionsspektren
des Farbstoffs, sind die messbaren Distanzen wesentlich kleiner als die Auflo¨sungsgrenze.
Alternativ ko¨nnen auch Fluoreszenzlebensdauern als spektrale Signatur verwendet werden.
Grundsa¨tzlich ist die Methode fu¨r jedes Mikroskop mit verschiedenen Detektionskana¨len
einsetzbar. Die folgenden U¨berlegungen beziehen sich ausschließlich auf quasi punktfo¨rmi-
ge Objekte mit einer Ausdehnung, die unterhalb der Lichtwellenla¨nge λ liegt, da derartig
markierte Objekte bei dreidimensionalen topologischen Untersuchungen des Zellkerns ein-
gesetzt werden.
Zur Distanzbestimmung muss eine pra¨zise Lokalisation der einzelnen Signale, das heißt
eine Positionsbestimmung der Objekte, erfolgen. Als Ort des Objekts wird dabei die Lage
des beugungsbegrenzten Intensita¨tsmaximums des Fluoreszenzsignals angenommen. Falls
keine Abberationen die Abbildung sto¨ren ist dies sehr gut erfu¨llt. Mit dieser Annahme
sind Distanzmessungen unterhalb der Auflo¨sungsgrenze mo¨glich [15], da mit Methoden
der digitalen Bildverarbeitung die Lage des Maximums des Intensita¨tssignals mit einer
Pra¨zision bestimmt werden kann, die deutlich besser ist als die Auflo¨sung des Mikroskops.
Zur Berechnung der Lage des Intensita¨tsmaximum werden modell- und schwerpunktbasier-
te Lokalisationsmethoden verwendet. Modellbasierte Methoden beinhalten eine Annahme
u¨ber die Form der Intensita¨tsverteilung und besitzen eine sehr hohe Pra¨zision, wenn die
tatsa¨chliche Verteilung dem angenommenen Modell a¨hnlich ist. In der Praxis ko¨nnen Bre-
chungsindexvariationen in der Mikroumgebung des Objekts dazu fu¨hren, dass sich die
Form der Intensita¨tsverteilung in unvorhersehbarer Weise vera¨ndert und das Modell nicht
mehr die Wirklichkeit widerspiegelt [45]. Dies fu¨hrt dazu, dass die Modellfunktion nicht
mehr an die Bilddaten angepasst werden kann und eine Auswertung unmo¨glich ist.
Diese Anfa¨lligkeit besitzt die schwerpunktsbasierte Methode nicht. Bei dieser werden die
aufgenommenen Bilddaten zuerst segmentiert, das bedeutet es wird ein Schwellwert gthresh
fu¨r die Grauwerte (Intensita¨ten) gi des Bildes festgelegt und Voxel4 mit Grauwerten gro¨ßer
als dieser Schwellwert zum Objekt geho¨rend definiert. Voxel mit Werten gi < gthresh werden
nicht weiter beru¨cksichtigt. Analog zum Massenschwerpunkt der Mechanik berechnet sich
der Intensita¨tsschwerpunkt S der Fluoreszenzverteilung zu:





(gi − gthresh) · ri und M =
n∑
i=1
(gi − gthresh) . (3.12)
n ist die Zahl der zum Objekt geho¨renden Voxel und gi bezeichnet den Grauwert des Voxels
i an den Koordinaten ri = (xi, yi, zi). Diese Art der Lokalisation ist zula¨ssig, falls die
zugrundeliegende Intensita¨tsverteilung symmetrisch ist. Fu¨r quasi punktfo¨rmige Objekte
ist dies in der Regel sehr gut erfu¨llt. Beru¨cksichtigt man nur das Photonenrauschen ist die







4dreidimensionales Volumenelement, abgeleitet von volumetric und pixel

















Abbildung 3.6: Das Prinzip der spektralen Pra¨zisionsdistanzmikroskopie. Drei Punkt-
objekte befinden sich in einem gegenseitigen Abstand von jeweils 50nm. In (a) sind die
Objekte mit der selben in (b) mit drei unterschiedlichen spektralen Signaturen markiert.
(c) und (d) zeigen eine Simulation der Abbildung mit dem CLSM. Linienprofile durch die
Objekte aus (c) und (d) sind in (e) und (f) dargestellt. Bildquelle [19].
falls insgesamt N Photonen detektiert werden und mit FWHMx,y,z die Halbwertsbreite
der gemessenen PSF in x-, y- und z-Richtung bezeichnet wird. Durch die Abtastung und
Digitalisierung verursachte Fehler sind in Gleichung 3.13 noch nicht beru¨cksichtigt. Diese
Fehler sind vernachla¨ssigbar, falls mit einem Voxelabstand ∆x = 14FWHM abgetastet wird
[45]. In der praktischen Anwendung ist meist schon eine Abtastung nach dem Nyquist-
Theorem mit ∆x ≤ 12FWHM ausreichend [58]. Gleichung 3.13 zeigt die Bedeutung der
Auflo¨sung fu¨r die Lokalisationsgenauigkeit. Denn je besser die Auflo¨sung und damit je
kleiner die Halbwertsbreite der PSF ist, desto besser ist die Lokalisationsgenauigkeit. Der
Vorteil der schwerpunktsbasierten Lokalisation liegt darin, dass keine Annahmen u¨ber die
Intensita¨tsverteilung gemacht werden mu¨ssen. Die Genauigkeit erreicht allerdings nicht
ganz das Niveau der modellbasierten Methode.
Die Distanz zwischen zwei punktfo¨rmigen Objekten ergibt sich zu d = |S1 − S2|. Die
Intensita¨tsschwerpunkte S1 und S2 ko¨nnen mit den beschriebenen Methoden aber nur
berechnet werden, wenn sich die Intensita¨tsverteilungen nicht u¨berlagern. Dies bedeutet,
dass die Objekte mindestens die doppelte Halbwertsbreite als Abstand haben mu¨ssen. Die-
ses Problem kann mit der SPDM umgangen werden [24]. Abbildung 3.6 zeigt das Prinzip
schematisch. Verwendet man nur eine spektrale Signatur kann bei einem Abstand d, der
kleiner als die Auflo¨sungsgrenze ist, keine Information gewonnen werden u¨ber die Anzahl
und Position der fluoreszierenden Objekte. Verwendet man jedoch unterschiedliche spek-
trale Signaturen und detektiert das Fluoreszenzsignal fu¨r jede Signatur in einem eigenen
Kanal, ko¨nnen die Intensita¨tsschwerpunkte und Distanzen der Objekte untereinander be-
rechnet werden.
Theoretisch ko¨nnen beliebig viele spektrale Signaturen verwendet werden, in der Praxis
wird die maximale Anzahl durch das Trennvermo¨gen des Mikroskops beschra¨nkt. Moderne
kommerzielle CLSM ko¨nnen bis zu sechs verschieden Farbstoffe trennen.
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Neben bereits erwa¨hnten Effekten, die die Lokalisationsgenauigkeit beeintra¨chtigen, kom-
men bei Distanzmessungen als systematische Fehlerquellen noch monochromatische und
chromatische Abberationen des optischen Systems hinzu [49]. Wa¨hrend monochromati-
sche Abberationen wie eine unterschiedliche tatsa¨chliche Voxelgro¨ße, eine untergeordnete
Rolle spielen, sind chromatische Abberationen die Hauptfehlerquelle [25, 62]. Die durch
Dispersion verursachte chromatische Verschiebung des Fokuspunktes in unterschiedlichen
Farbkana¨len kann selbst bei Hochleistungsobjektiven 50nm in lateraler und 250nm in axia-
ler Richtung betragen. Mit Kalibrationsmessungen an multispektralen Objekten wird diese
bestimmt und die Position des Objekts korrigiert. Dabei ist jedoch besonders darauf zu
achten, dass die Kalibration unter den gleichen optischen Bedingungen durchgefu¨hrt wird
wie die eigentliche Abstandsmessung. Ein U¨bersprechen von einem Detektionskanal in den
anderen fu¨hrt ebenfalls dazu, dass die Position des Objekts verfa¨lscht wird. Durch geeignet
gewa¨hlte Farbstoffe kann dies minimiert werden. Auch eine Korrektur mit digitaler Bildver-
arbeitung ist mo¨glich [45]. Mechanische Instabilita¨ten des Mikroskops wie Verschiebungen
des Objekttischs wa¨hrend der Messung mu¨ssen selbstversta¨ndlich ebenfalls ausgeschlossen
werden.
4 Experimenteller Aufbau
In diesem Kapitel werden die experimentellen Realisierungen des SMI-Mikroskops und
des Zweiphotonenmikroskops beschrieben. Bei beiden Mikroskopen handelt es sich um
Prototypen, die im Rahmen dieser Arbeit aufgebaut wurden.
4.1 SMI-Mikroskopie
Wa¨hrend dieser Arbeit wurde ein SMI-Mikroskop grundlegend modifiziert und komplett
neu aufgebaut, da der bestehende Aufbau den Anforderungen eines routinema¨ßigen Ein-
satzes in der biologischen Forschung nicht gerecht wurde. Der Unterschied zu den fru¨her
beschriebenen SMI-Mikroskopen [75, 5, 79, 85] liegt in der Erzeugung der ra¨umlich mo-
dulierten Beleuchtung. In dieser konventionellen Geometrie wird die Beleuchtungsstruktur
im Objektraum durch Interferenz zweier kollimierter Laserstrahlen erreicht, die in die
hinteren Fokusebenen einander gegenu¨berstehender Objektive fokussiert werden. Der hier
beschriebene vereinfachte Aufbau verwendet stattdessen nur ein Objektiv. Das andere Ob-
jektiv wird durch einen Spiegel ersetzt, der das Laserlicht reflektiert und so zur Interferenz
bringt.
4.1.1 Aufbau
Der vorher bestehende SMI-Mikroskop [79] wurde komplett demontiert. Fu¨r den Neuauf-
bau wurden nur der Laser und die einzelnen Komponenten des Mikroskops verwendet. Vor
allem war es no¨tig, Vibrationen auf dem optischen Tisch zu vermeiden. Dazu wurde der
Lu¨fter der CCD-Kamera durch eine selbst gebaute Wasserku¨hlung ersetzt und der Laser,
der wegen des großen Ku¨hlwasserdurchflusses ebenfalls fu¨r Vibrationen verantwortlich war,
auf einem separaten optischen Tisch betrieben. Der Mikroskopaufbau selbst befindet sich
auf einem quadratischen Breadboard mit 60cm Kantenla¨nge aus Super-Invar (M-XI-22,
Newport1), um bezu¨glich der Anordnung der Komponenten mo¨glichst flexibel zu sein und
die Anforderungen an sehr gute mechanische und thermische Stabilita¨t zu erfu¨llen.
Einen schematischen U¨berblick u¨ber den gesamten Aufbau des SMI-Mikroskops mit Spiegel
gibt Abbildung 4.1. Zudem zeigt Abbildung 4.2 eine Fotografie des Objektraums, in dem
das Stehwellenfeld zur Beleuchtung erzeugt wird. Als Lichtquelle diente ein auf mehreren
Linien emittierender Argon-Ionen-Laser (Innova 310, Coherent Inc.2), der auf der TEM00-
Mode betrieben wurde. Im Laserresonantor befindet sich kein wellenla¨ngenselektives Ele-
ment, sodass mehrere Wellenla¨ngen anschwingen. Mit einem Dispersionsprisma aus N-
SF10 (Linos Photonics3) wird das austretende Laserlicht spektral aufgespalten und die
1Darmstadt, http://www.newport.com
2Santa Clara, USA, http://www.coherent.com
3Go¨ttingen, http://www.linos.de
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Abbildung 4.1: Aufbau des SMI-Mikroskops mit Spiegel.
Laserlinien mit den Wellenla¨ngen λ = 458nm und λ = 514nm selektiert. Die u¨brigen
Linien werden nach dem Prisma abgeschirmt. Die Leistung P > 1W bei λ = 514nm ist
wesentlich gro¨ßer ist als P ≈ 20mW bei λ = 458nm. Um die Intensita¨t in beiden Farbkana¨-
len anzupassen wird ein Teil des Lichts mit 514nm Wellenla¨nge an der Oberfla¨che eines
Prismas reflektiert. Wa¨hrend der andere, gro¨ßere durchgehende Teil abgeschirmt wird. Da-
durch ergeben sich die fu¨r die Durchfu¨hrung der Messungen verwendeten Leistungen von
150mW fu¨r λ = 514nm und 20mW fu¨r die 458nm Wellenla¨nge. Mit einem selbstgebauten
elektronischen Shutter ko¨nnen beide Wellenla¨ngen separat geschaltet werden (Aufbau siehe
[81]). Die beiden Laserlinien werden mit einem Beam Combiner (Z457/514bc, AHF Analy-
sentechnik AG4) zu einem Strahl u¨berlagert. Um das Gesichtsfeld homogen auszuleuchten,
wird der Strahl mit einem Kollimator von etwa 2mm auf etwa 10mm 1/e2-Durchmesser
aufgeweitet. Dazu werden zwei konvexe Linsen (Best.-Nr: G322201000, G322345000, Linos
Photonics) mit Brennweiten f = 20mm und f = 100mm im Abstand 120mm verwendet,
die wegen der einfacheren Justage in einer Mikrobank (Linos Photonics) angebracht wer-
den. Am Ausgang des Kollimators kann mit einer Irisblende der Strahldurchmesser zur
Justage des Mikroskops verkleinern werden. Die Kollimation des aufgeweiteten Strahls
wird mittels einer Shearing Plate (Melles Griot5) u¨berpru¨ft und kann durch eine Vera¨nde-
rung des Linsenabstands eingestellt werden.
Zwei Irisblenden in einem Abstand von etwa 40cm trennen das eigentliche Mikroskop vom
Lasersystem mit Kollimator. Sie dienen zur leichteren Justage, falls A¨nderungen am Laser-
system vorgenommen werden mu¨ssen. Das Licht wird u¨ber zwei metallbeschichtete Spiegel
mit 25mm Durchmesser (Typ 10Z40ER.2, Newport), die auf kinematische Spiegelhalter
(Typ U50-P, Newport) geklebt sind, zum Mikroskopaufbau gefu¨hrt. Die Planarita¨t der
Spiegel betra¨gt λ/20 und das Reflexionsvermo¨gen liegt fu¨r λ = 450 − 700nm bei u¨ber
90%. Der kollimierte, aufgeweitete Laserstrahl wird mit einer achromatischen Duplettlinse


























































Abbildung 4.2: Fotografie des Objektraums des SMI-Mikroskops mit Spiegel.
(HCX PL APO, 63x, NA = 0, 7− 1, 4, Leica6) fokussiert. Die numerische Apertur NA des
Objektivs kann u¨ber einen Ra¨ndelring von NA = 0, 7− 1, 4 variiert werden. Der Abstand
zur hinteren Fokusebene und die laterale Position der Linse wird mit einem Drei-Achsen-
Translationshalter (M-LP-05-XYZ, Newport) justiert. Das Objektiv und die Linsenhalte-
rung werden in eine eigens angefertigte Halterung geschraubt, die mit drei u¨bereinander
angebrachten Verschiebetischen (M-461, Newport) in den drei Raumrichtungen verschieb-
bar ist. Bei den verwendeten Objektivhaltern befindet sich zwischen Objektiv und Linse
zusa¨tzlich ein dichroitischer Strahlteiler, der den Beleuchtungsstrahl umlenkt. Linse und
Objektiv bilden einen Kollimator, sodass der Laserstrahl bei der entsprechenden Justage
nach dem Durchlaufen der Linse und des Objektivs wieder kollimiert ist. Dieser Strahl
wird mit dem Spiegel M0 (Durchmesser 10mm, Metallbeschichtung, Linos Photonics) in
das Objektiv reflektiert, sodass sich im Objektbereich zwischen Spiegel und Objektiv durch
Interferenz ein stehendes Wellenfeld ausbildet. Die mittlere Intensita¨t des stehenden Wel-
lenfeldes betra¨gt bei den verwendeten Leistungen 75W/cm2 fu¨r λ = 514nm und 10W/cm2
fu¨r λ = 458nm. Um sto¨rende Reflexionen zu vermeiden wird zwischen Objektiv, Objekt-
tra¨ger und Spiegel Immersionso¨l (Brechungsindex n = 1,52, Zeiss7) zur Anpassung des
Brechungsindex verwendet.
Der Detektionsstrahlengang ist einem konventionellen Epifluoreszenzmikroskop a¨hnlich.
Das Fluoreszenzlicht wird mit dem Objektiv aufgesammelt und durch den dichroitischen
Strahlteiler (Z457/514rpc, AHF Analysentechik) vom Anregungslicht getrennt. Ein Sperr-
filter (Z457/514DBM, AHF Analysentechik) unterdru¨ckt das in den Detektionsstrahlen-
gang gelangte Licht der Anregung. Die Tubuslinse (Typ E00, 1x, Brennweite f = 160mm,





Pixelanzahl 1280 × 1024
Pixelgro¨ße 6,7µm × 6,7µm
Digitalisierungstiefe 12 Bit
Spektrale Empfindlichkeit 400 - 900nm
Maximale Quanteneffizienz 56% bei 340nm
Gro¨ße des CCD-Chip 8,6mm × 6,9mm
CCD-Temperatur -12◦C
Frequenz A/D-Wandler 12,5 MHz
A/D-Konversionsfaktor 5 e−/count
full well capacity 25000 e−
Mittlerer Dunkelstrom < 0,1 e−/(pixel·s)
Maximale Bildwiderholrate (Vollbild) 8/s
Maximale Bildwiderholrate (Teilbild) 32/s
Integrationszeit 0,001 - 1000s
Binning horizontal 1 - 8
Binning vertikal 1 - 128
Tabelle 4.1: Technische Daten zur CCD-Kamera Imager3 von LaVison.
linse und Objektiv sind aufeinander abgestimmt, um spha¨rische und chromatische Abbera-
tionen zu minimieren. Die Spezifikationen der Kamera sind in Tabelle 4.1 zusammengefasst.
Es handelt sich um eine 12 Bit Schwarz-Weiß-CCD-Kamera mit 1280 × 1024 Pixeln und
einer maximalen Quanteneffizienz von 56%.
Der Objekttra¨gerhalter ist fu¨r die Verwendung von Objekttra¨gern mit den Standardmaßen
(L×B×H = 76mm×25mm×1mm) vorgesehen. Auf dem Halter wird der Objekttra¨ger mit
zwei Blattfedern arretiert. Eine spezielle Dreipunktlagerung auf einer Magnethalterplatte
ermo¨glicht einen schnellen und einfachen Wechsel des Objekttra¨gers, da der Halter nach
dem Wiedereinsetzen in die Lagerung pra¨zise die vorherige Position einnimmt [56]. Der
Magnethalter ist fest mit einem piezoelektrischen Verstelltisch (Typ P-915.723, Physik
Instrumente9) verbunden. Dabei wurde die Richtung der Verstellung parallel zur opti-
schen Achse des Objektivs angeordnet, um den Objekttra¨ger fu¨r die Messung senkrecht
zur optischen Achse verfahren zu ko¨nnen. Der maximale Stellweg betra¨gt 200µm. Durch
kapazitive Sensoren wird eine hohe Positionsauflo¨sung bei einer Wiederholbarkeit von ei-
nigen Nanometern erreicht. Zum makroskopischen Verfahren der Probe ist die gesamte
Objekttra¨gerhalterung bestehend aus Magnethalter und piezoelektrischem Verstelltisch
auf einem temperaturstabilisierten Verschiebetisch befestigt, der mit drei Schrittmotoren
(Typ ZSS422-200-1.2, Pytron-Elektronik GmbH10) angetrieben wird [56]. Die Ansteuerung
erfolgt mit der Schrittmotorsteuerung mc compact (ITK Dr. Kassen GmbH 11). U¨ber einen
Joystick la¨sst sich damit der Objekttra¨ger bequem in den Bereich zwischen Objektiv und
Spiegel fahren. Bei der Datennahme bleiben die Schrittmotoren inaktiv.
Zusa¨tzlich zur Beleuchtung mit dem Laser ist eine quasi12 Durchlichtbeleuchtung mit einer




12quasi, weil das Licht der LED erst am Spiegel reflektiert wird
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mileds Lighting13) realisiert. Die Verwendung ist vor allem bei der Suche nach biologischen
Objekten hilfreich, die bei Beleuchtung mit einem Laser schnell ausbleichen.
Fu¨r Vergleichsmessungen wurde der konventionelle Aufbau des SMI-Mikroskops mit zwei
Objektiven verwendet, wie er in [85] beschrieben wurde. Allerdings wurden am Aufbau im
Laufe der Zeit einige Vera¨nderungen vorgenommen von denen die wichtigsten hier kurz
geschildert sollen. Zu den Lasern mit Wellenla¨nge λ = 488nm und λ = 647nm wurde ein
weiterer Krypton-Ionen-Laser in den Aufbau integriert, der bei λ = 568nm betrieben wird
(Typ Lexel 95-K, Cambridge Lasers Laboratories14). Die Farb-CCD-Kamera wurde durch
eine mindestens viermal empfindlichere Schwarz-Weiß-CCD-Kamera (Sensicam, PCO15)
ersetzt. In diesem konventionellen Aufbau werden zwei 100x-Objektive von Leica verwen-
det (100x, NA = 1, 4, PlanApo, O¨limmersion). Eine genaue Beschreibung findet man in
[85]. Fu¨r einige Messungen mit der Wellenla¨nge λ = 568nm – insbesondere zum Vergleich
des konventionellen und des Spiegel-Aufbaus – wurde dieses SMI-Mikroskop umgebaut
und die strukturierte Beleuchtung mit einem Spiegel wie oben beschrieben erzeugt. Dabei
wurde das 100x-Objektiv durch das 63x-Objektiv ersetzt und der Aufbau neu justiert.
Beim Spiegel-Aufbau wurde bis auf Ausnahmen, bei denen darauf hingewiesen wird, das
63x-Objektiv von Leica eingesetzt. Wenn das andere Objektiv (MIC100, 100x, NA = 1, 25,
O¨limmersion, Euromex Microscopen BV16) verwendet wurde, das im Folgenden mit DIN-
Objektiv bezeichnet wird, musste die Fokussierlinse ausgetauscht werden. Die neue Brenn-
weite betrug f = 60mm (PAC366, Newport). Das DIN-Objektiv ist nicht dafu¨r ausgelegt
in Mikroskopen verwendet zu werden, die im Tubus einen parallelem Strahlengang besit-
zen, das heißt, auf unendlich korrigiert sind. Dennoch konnte es problemlos zusammen mit
der Tubuslinse benutzt werden.
4.1.2 Justage
Der Beleuchtungsstrahlengang des Mikroskops wird mit den beiden Spiegeln vor der Fokus-
sierlinse justiert. Der dritte Spiegel davor sollte im Allgemeinen in seiner Position verblei-
ben. Zur Justage wird die Blende nach dem Kollimator auf den kleinsten Strahldurchmesser
eingestellt. Den Strahl mit jetzt etwa 1mm Durchmesser positioniert man in der Mitte der
beiden Spiegel. Fokussierlinse und Objektiv werden aus dem Halter entfernt. An die Stelle
des Objektivs wird eine Justierhilfe [85] geschraubt, die zentrisch mit zwei O¨ffnungen mit
0,5mm Durchmesser versehen ist. Mithilfe der beiden Spiegel wird der Strahl so justiert,
dass er die O¨ffnungen passieren kann. Dabei wird jeweils der Strahl mit dem ersten (weiter
vom Objektivhalter entfernten) Spiegel auf die erste O¨ffnung und mit dem zweiten (na¨-
heren) Spiegel auf die zweite zentriert. Danach wird die Fokussierlinse eingesetzt und in
lateraler Richtung so positioniert, dass der Strahl die Justierhilfe passiert. Ist dies erfolgt,
wird das Objektiv wieder in den Halter eingesetzt und der Abstand der Fokussierlinse zur
hinteren Fokusebene eingestellt. Der richtige Abstand ist erreicht, wenn im Objektraum
ein kollimierter Strahl vorliegt.
Das verwendete Leica-Objektiv ist telezentrisch korrigiert. Die Lichtstrahlen zwischen Ob-
jektiv und Tubuslinse verlaufen also parallel. Um Bilder aus dem Objektbereich scharf





aufnehmen zu ko¨nnen, muss der Abstand zwischen dem CCD-Chip der Kamera und der
Tubuslinse sehr pra¨zise eingestellt werden. Dies erfolgt, indem nur mit der Tubuslinse ein
mo¨glichst weit entferntes Objekt – idealerweise sollte es unendlich weit entfernt sein – mit
der CCD-Kamera aufgenommen wird. Der Abstand Tubuslinse-Kamera wird nun so lange
vera¨ndert, bis das Objekt scharf abgebildet wird. Eine noch pra¨zisere Justage des Abstands
erfolgt mit dem komplett aufgebauten Mikroskop. Die Halbwertsbreite in axialer Richtung
von fluoreszierenden Nanokugeln mit einem Durchmesser von 100nm (vgl. Abschnitt 6.1.1)
wird dabei gemessen und minimiert, indem der Abstand Tubuslinse CCD-Chip im Bereich
weniger Zentimeter vera¨ndert wird.
Zur Justage des Spiegels, der das stehende Wellenfeld der Fluoreszenzanregung erzeugt,
wird ein Objekttra¨ger mit dicht liegenden fluoreszierenden Nanokugeln mit Durchmesser
<100nm verwendet (vgl. Abschnitt 6.1.1). Ohne dass der Spiegel eingebaut ist, wird die
Fokusebene des Objektivs gesucht und der Objekttra¨ger in dieser Position belassen. Der
Spiegel wird nun so angebracht, dass der Objekttra¨ger zwischen Objektiv und Spiegel liegt,
und im Abstand 1mm vom Objekttra¨ger befestigt. Um sto¨rende Reflexionen zu vermeiden,
wird zwischen Spiegel und Objekttra¨ger ein Immersionso¨l (Zeiss) eingebracht. Im Allge-
meinen sollte man bereits ohne weitere Justageschritte ein Interferenzmuster in Form von
Streifen auf dem Bildschirm des Steuerrechners sehen. Falls dies nicht der Fall ist genu¨gt
es meist den Spiegel senkrecht zur optischen Achse des Objektivs auszurichten. Dazu wer-
den die Einstellschrauben des Spiegelhalters leicht verdreht, was zu einer Verkippung des
Spiegels fu¨hrt. Falls die Interferenzstreifen schließlich sichtbar sind, wird der Spiegel leicht
weiter verkippt, sodass die Zahl der Streifen kleiner wird. Wenn nur noch ein Interferenz-
streifen – entweder ein Maximum oder ein Minimum der Intensita¨t – sichtbar ist, liegt die
Interferenzstruktur parallel zu den fluoreszierenden Nanopartikeln auf dem Objekttra¨ger
und die Justage ist abgeschlossen.
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Abbildung 4.3: Schematischer Aufbau des Zweiphotonenmikroskops.
4.2 Zweiphotonenmikroskopie
Nachdem in Abschnitt 3.3 die theoretischen Grundlagen dargestellt wurden, beschreibt
dieses Kapitel den im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Aufbau eines Zweiphotonen-
mikroskops. Das Fluoreszenzlicht wird hierbei nicht punktweise mit einem Photomulti-
plier detektiert, wie ha¨ufig in kommerziellen Systemen realisiert, sondern eine komplette
zweidimensionale Ebene wird mit einer CCD-Kamera oder einem bildversta¨rkenden De-
tektionssystem aufgenommen. Dazu wird der beugungsbegrenzte Fokuspunkt sehr schnell
mit Galvanometerscannern u¨ber die Probe gerastert, um wa¨hrend der Aufnahmezeit der
Kamera die gesamte Probe gleichma¨ßig abzutasten.
4.2.1 Aufbau
Abbildung 4.3 zeigt einen schematischen U¨berblick des Aufbaus. Fluoreszenz im sicht-
baren Wellenla¨ngenbereich wird u¨ber die Zweiphotonenanregung durch Licht im nahen
Infrarot (λ = 700 − 1000nm) erzeugt. Da fu¨r eine effektive Anregung sehr hohe Intensi-
ta¨ten no¨tig sind, verwendet man bei der Zweiphotonenmikroskopie im Allgemeinen Laser,
die ultra-kurze Pulse mit Pulsdauern von etwa 50 − 200fs emittieren. Dadurch ero¨ffnet
sich auch die Mo¨glichkeit Fluorezenzlebensdauern zu messen. Im Experiment kommt ein
modengekoppelter Titan-Saphir-Femtosekundenlaser (Mira 900F, Coherent17) zum Ein-
satz, der von einem Argon-Ionen-Laser (Innova 310, Coherent) gepumpt wird. Bei einer
Pumpleistung von 8W betra¨gt die mittlere Ausgangsleistung des Titan-Saphir-Lasers et-
wa 0,6W. Die Pulsdauer ist dabei <200fs und die Zentralwellenla¨nge liegt bei λ = 773nm.
Ein optischer Isolator (Isowave I-7090-CM, λ = 780nm, Do¨hrer Elektrooptik18) verhindert,












Abbildung 4.4: Fotografie der Galvanometerscanner.
dass Reflexionen an den optischen Elementen des Aufbaus zuru¨ck in den Laserresonator
gelangen, die zu einem instabilen Betrieb des Lasers fu¨hren wu¨rden. Mit einem elektro-
nischen Shutter la¨sst sich das Licht wahlweise u¨ber einen mechanischen Schalter oder
computergesteuert ausschalten. Zum Aufbau des Shutters siehe [81]. Der Laserstrahl wird
mit auf einer Mikrobank (Linos Photonics) im Abstand von 100mm positionierten Linsen
(Best.-Nr: G322201000, G322345000, Linos Photonics) mit Brennweiten f = 20mm und
f = 80mm auf 15mm 1/e2-Durchmesser aufgeweitet. Danach wird der Durchmesser des
Strahls mit einer Irisblende auf 6mm verringert. Drei weitere Spiegel sorgen fu¨r die no¨-
tigen Freiheitsgrade, um den Strahl bezu¨glich der Scan-Einheit zu justieren. Die beiden
Spiegel der Galvanometerscanner rastern den Strahl in x- und in y-Richtung, die jeweils in
senkrechter Richtung zueinander und senkrecht zur Strahlrichtung liegen, u¨ber die Probe.
Um Abberationen durch den Scan-Prozess zu minimieren, sind die Galvanometerspiegel
in mo¨glichst geringem Abstand voneinander angebracht. Ferner ist die Scan-Linse (Brenn-
weite fSL = 40mm, Best.-Nr: G322337000, Linos Photonics) so positioniert, dass ihre
Fokusebene zwischen den beiden Galvanometerspiegeln liegt (close-coupled -Konfiguration,
siehe Abschnitt 3.3.1). Abbildung 4.4 zeigt eine Fotografie der beiden Scanner und ihre
Anordnung bezu¨glich der Scan-Linse. Details zum Aufbau und zur Steuerung der Scan-
Einheit werden in Abschnitt 4.2.2 und Anhang A beschrieben.
Mit der Scan-Linse und der Tubuslinse im Beleuchtungsstrahlengang (PAC368, Newport)
mit Brennweite fTL = 80mm wird der Strahldurchmesser von etwa 6mm auf 12mm ver-
gro¨ßert, damit die Ru¨ckapertur des Objektivs (HCX PL APO, 63x, NA= 0, 7− 1, 4, O¨lim-
mersion, Leica) mit 11mm Durchmesser mo¨glichst homogen ausgeleuchtet wird. Dies ist
no¨tig, um den Strahl beugungsbegrenzt fokussieren zu ko¨nnen (Abschnitt 2.2). Die Scan-
Linse ist auf einer Mikrobank montiert, sodass der Abstand in Strahlrichtung pra¨zise
variiert werden kann. Zur Positionierung senkrecht dazu wird ein Verstelltisch eingesetzt.
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Die Tubuslinse la¨sst sich mithilfe eines Drei-Achsen-Translationshalters (M-LP-05-XYZ,
Newport) justieren. Der Abstand d der Scan-Linse zur Tubuslinse ist so gewa¨hlt, dass
d = fSL + fTL = 120mm.
Zur Detektion wird das Anregungslicht vom Fluoreszenzlicht mit einem dichroitischen
Strahlteiler (680DCSPXR, AHF Analysentechnik) getrennt. Ein Sperrfilter (E700SP, AHF
Analysentechnik) filtert eventuell in den Detektionsstrahlengang gelangtes Licht des Lasers
heraus. Das Objektiv und die Tubuslinse im Detektionsstrahlengang (1,25x, Brennweite
f = 200mm, Leica) sammeln das Fluoreszenzlicht auf und bilden es auf die CCD-Kamera
(Imager3, LaVison, Spezifikationen siehe Abbildung 4.1) ab. Wie bereits vorher erwa¨hnt,
bilden beide Komponenten zusammen ein bezu¨glich spha¨rischer und chromatischer Abbe-
rationen korrigiertes System.
Anstelle der CCD-Kamera kann auch das Detektionssystem PicoStar HR12 (LaVision),
bestehend aus einem Bildversta¨rker, einem Picosekunden-Verzo¨gerungsgenerator und der
CCD-Kamera (Imager3, LaVision), eingesetzt werden. Das gesamte System wird mit der
kommerziellen Software DAVIS (LaVison) vom Rechner aus gesteuert. Der Bildversta¨rker
ist aufgebaut aus einer S20 Photokathode (Durchmesser 18mm), einer einstufigen Micro-
Channel-Plate (MCP) und einem P47 Phosphorschirm. Die Photokathode besitzt bei
λ = 500nm eine Quanteneffizienz von etwa 12%. Mit einem schnellen Spannungspulser wird
die Photokathode des Bildversta¨rkers fu¨r Zeiten zwischen 0,2ns und 1,0ns frei geschaltet.
Die Wiederholrate betra¨gt maximal 100MHz. Da die Pulsrepetitionsrate des verwendeten
Titan-Saphir-Lasers mit 76MHz kleiner ist, kann der Bildversta¨rker synchron zum Laser fu¨r
jeden Puls geo¨ffnet werden. Durch kontinuierliches Triggern der Photokathode mit 76MHz
werden Instabilita¨ten und Drifts vermieden. Die Steuerelektronik besitzt dafu¨r einen TTL-
Eingang. Auf einem elektronischen Ausgang des Lasers liegt das Signal einer schnellen
Photodiode an, auf die ein kleiner Teil des austretenden Lichts gelenkt wird. Dieses Signal
kann als Triggersignal verwendet werden, indem es mit einem Hochfrequenzversta¨rker ver-
sta¨rkt wird. Der Bildversta¨rker la¨sst sich u¨ber eine Hochspannung (260 − 800V) an die
MCP an- und ausschalten. Die von der MCP beschleunigten Elektronen treffen auf den
Phosphorschirm und erzeugen dort Photonen. U¨ber ein Linsensystem wird dieses Licht auf
den CCD-Chip der Kamera abgebildet. Am Picosekunden-Verzo¨gerungsgenerator lassen
sich Verzo¨gerungszeiten von 0− 20ns in Schritten von 25ps einstellen. Bei den Messungen
wird der Bildversta¨rker im COMB-Modus betrieben. Dabei wird fu¨r jedes Triggersignal
ein Zeitfenster (gate) generiert, wa¨hrend dessen die Hochspannung an der MCP und damit
der Bildversta¨rker zur Detektion angeschaltet wird.
Das Rastern der Probe in z-Richtung entlang der optischen Achse des Objektivs, erfolgt
mit dem piezoelektischen Verstelltisch, der in Abschnitt 4.1.1 beschrieben wurde. Auch
die Objekttra¨gerhalterung und makroskopische Positionierung mit einem schrittmotorge-
steuerten Verschiebetisch wurde vom in 4.1.1 beschriebenen Aufbau u¨bernommen.
4.2.2 Galvanometeransteuerung
Zum Scannen des Laserstrahls u¨ber die Probe werden zwei kommerzielle Galvanometer ver-
wendet, die mittels einer eigens entwickelten Steuerung u¨ber den Steuer-Rechner bedient
werden. Folgender Abschnitt beschreibt den prinzipiellen elektronischen Aufbau. Eine de-
taillierte Beschreibung findet sich in Anhang A.
32 Experimenteller Aufbau
Da der Strahl sehr schnell u¨ber die Probe gerastert werden muss, um die Detektion mit
der CCD-Kamera zu ermo¨glichen, wurden ein resonanter Hochfrequenzscanner vom Typ
CRS (Counter Rotating Scanner) mit etwa 8kHz Resonanzfrequenz und ein Galvanometer
Typ VM500 (beide von GSI Group19) verwendet, das mit variabler Signalform gesteuert
werden kann.
Der resonante Hochfrequenzscanner wird mittels eines Steuerungsboards bei der mechani-
schen Resonanz von 7075±50Hz des Galvanometers betrieben. Die Amplitude und damit
der Scan-Winkel (maximal 24◦) wird u¨ber eine angelegte Spannung zwischen 0 und 5V
eingestellt. Wegen der hohen mechanischen Kra¨fte, die bei diesen Frequenzen auftreten,
wird ein Spiegel aus Beryllium verwendet. Die Apertur ist durch die Spiegelgro¨ße auf
4,7mm begrenzt. Mit zwei Einga¨ngen fu¨r TTL-Signale (Bits 00 bis 11) sind zusa¨tzlich
Vergro¨ßerungsfaktoren zwischen 1 und 4 mo¨glich. Da die Winkelauslenkung des Scanners
sinusfo¨rmig mit einer Frequenz gleich der Resonanzfrequenz des Scanners ist, wurde die
Amplitude des Scanners so eingestellt, dass der gesamte Scan-Bereich deutlich den aktiven
Scan-Bereich u¨bersteigt. Die Winkelauslenkung ist dann na¨herungsweise linear u¨ber das
Gesichtsfeld und die Beleuchtungsintensita¨t pro Pixel konstant.
Der Galvanometerscanner VM500 ist ein Ein-Achsen-Scanner mit variabler Signalform.
Die Apertur des Spiegels betra¨gt wegen der rechteckigen Form 4 − 6mm. Maximal wird
ein Scan-Winkel von 50◦ erreicht. Die Steuerung des VM500 erfolgt u¨ber das mitgelieferte
MiniSAX Board (Miniature Single Axis Controller). Dieses beinhaltet neben der Span-
nungsversorgung des Galvanometers und einer Temperaturregelung fu¨r die thermische
Stabilita¨t, auch ein Filtermodul mit einem Kerb-Filter (engl. Notch Filter) fu¨r die Anwen-
dung bei sehr schnellen Scan-Prozessen oder steilen Signalformen. Das Galvanometer wird
u¨ber ein differentielles Eingangssignal von U=±3V betrieben und besitzt abha¨ngig von
der Signalform eine typische Bandbreite >3500Hz. Die Spannungsversorgung der beiden
Galvanometerscanner erfolgt u¨ber ein lineares Labornetzteil mit geringer Restwelligkeit
(Voltcraft PS-2403-D20).
Zur rechnergestu¨tzten Steuerung beider Galvanometer und zur Erzeugung der Signalform
fu¨r den VM500 Scanner wurde ein Mikrocontroller (ATmega16, Atmel Corporation21)
programmiert. Die Signalform fu¨r das VM500 Galvanometer wird mittels direkter digita-
ler Synthese (DDS) erzeugt. Dazu wird eine 12Bit Wertetabelle eines Dreieckssignals im
Speicher des Mikrocontrollers ausgelesen und mittels eines parallelen 12Bit Digital-Analog-
Wandlers (MAX530, Maxim Integrated Products22) in eine analoge Spannung konvertiert.
Aus Speicherplatzgru¨nden kann nur eine Wertetabelle auf dem Mikrocontroller gespeichert
werden, sodass ein Dreieckssignal gewa¨hlt wurde. Die Frequenz des Dreieckssignals kann
variabel u¨ber den Rechner eingestellt werden. Das Ausgangssignal wird mit einer analogen
Schaltung zur manuellen Einstellung des Offset und der Amplitude weiterverarbeitet und
dann auf den Eingang des MiniSAX-Controllers gegeben. Die TTL-Steuersignale werden
direkt vom Mikrocontroller auf die entsprechenden Einga¨nge des MiniSAX geschaltet. Die
Amplitude des CRS Galvanometerscanners la¨sst sich ebenfalls manuell u¨ber ein Poten-
tiometer in einer analogen Schaltung einstellen. Auch die Steuersignale des CRS werden
direkt vom Mikrocontroller auf den Eingang des Controller-Boards gegeben.
19Mu¨nchen, Deutschland, http://www.gsigrp.com




Zur Steuerung u¨ber die serielle RS232-Schnittstelle wurde mit der Programmiersprache
Python23 eine graphische Benutzeroberfla¨che realisiert. Mit ihr lassen sich beide Scanner
ein- beziehungsweise ausschalten, die Frequenzen 0Hz, 30Hz, 50Hz und 100Hz des Steuer-




5 Analyse der SMI-Mikroskopiedaten
Aus den mittels SMI-Mikroskopie aufgenommenen Datensa¨tzen la¨sst sich mit sehr hoher
Pra¨zision die Gro¨ße und die Position des untersuchten Objekts bestimmen. Die dazu ver-
wendeten Analysealgorithmen werden in diesem Kapitel na¨her beschrieben. Ausgehend
von der Theorie der Abbildung im SMI-Mikroskop wird erla¨utert, wie man aus der zusa¨tz-
lichen Information u¨ber das Objekt, die in den axialen Intensita¨tsprofilen vorhanden ist,
die Gro¨ße und Position extrahiert. Schließlich wird die praktische Vorgehensweise bei der
Auswertung der Daten behandelt.
5.1 Theorie
Wie bereits in Abschnitt 3.4 beschrieben wurde, zeichnet sich die SMI-Mikroskopie durch
ein Stehwellenfeld senkrecht zur optischen Achse aus, mit dem das untersuchte Objekt
zur Fluoreszenz angeregt wird. Da das Stehwellenfeld die Beleuchtung in axialer Richtung
moduliert, wird nur die Abbildung in dieser Richtung betrachtet. Aus den Gleichungen 2.4
und 3.10 folgt fu¨r die im SMI-Mikroskop gemessene Intensita¨tsverteilung in z-Richtung :





f(x, y, z) dx dy . (5.1)
Dabei ist f(x, y, z) die dreidimensionale Verteilung des Fluoreszenzfarbstoffes und f(z)
deren Projektion auf die z-Richtung. Im SMI-Mikroskop werden im Allgemeinen sehr klei-
ne fluoreszierende Objekte untersucht, die axiale Ausdehnungen <200nm besitzen, da es
sonst bei der Interpretation der Daten zu Mehrdeutigkeiten wegen der in der OTF feh-
lenden Raumfrequenzbereiche kommen kann (vgl. Abschnitt 3.4). Falls derartige Objekte
analysiert werden, gilt Gleichung 5.1 allgemein fu¨r beliebige Farbstoffverteilungen. Bei der
dreidimensionalen Bildaufnahme werden die fluoreszierenden Objekte durch den Fokus des
Detektionsobjektivs verfahren und an jeder axialen Position wird ein zweidimensionales
Bild mit der CCD-Kamera aufgenommen. Abbildung 5.1 zeigt die so gemessene Intensita¨ts-
verteilung in axialer Richtung (Axial Intensity Distribution, AID) eines optisch isolierten
liegenden Objekts, dessen maximale axiale Ausdehnung kleiner ist als etwa 200nm. Optisch
isoliert bedeutet in diesem Zusammenhang, dass die Objekte einen gegenseitigen Abstand
besitzen, der gro¨ßer ist als die optische Auflo¨sung. Insbesondere heißt das, dass sich die
Intensita¨tsverteilungen unterschiedlicher Objekte in der Bildebene nicht u¨berlagern.
Der in der AID vorhandene Modulationskontrast R = A1/A2, entha¨lt Information u¨ber
Raumfrequenzbereiche, die durch Aliasing des Stehwellenfelds in den Transmissionsbereich
des Objektivs verschoben werden. Dabei bezeichnen A1 und A2 die Amplituden der inne-
ren und a¨ußeren Einhu¨llenden der AID. Ohne die strukturierte Beleuchtung wa¨ren diese
Raumfrequenzbereiche u¨berhaupt nicht zuga¨nglich. Macht man nun Annahmen u¨ber die
Form der Farbstoffverteilung f , ist es mo¨glich diese zusa¨tzliche Information in der AID
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R = A1 / A2
Abbildung 5.1: Die axiale Intensita¨tsverteilung eines Objekts, das kleiner als 200nm ist
und optisch isoliert liegt. Die gru¨ne Kurve gibt die mit einem × angegebenen Messwerte
wieder. Die Fitkurve ist blau dargestellt. In roter Farbe ist die gegla¨ttete AID Ismooth
gezeigt. Der Modulationskontrast R berechnet sich aus der Amplitude der inneren A1 und
a¨ußeren Einhu¨llenden A2 der AID.
zu interpretieren. Der Abbildungsprozess wird nach Gleichung 5.1 im Computer simuliert
– so genannte virtuelle Mikroskopie. Daraus erha¨lt man Kurven die bei gegebener Form
von f und gegebener Anregungswellenla¨nge λill den Modulationskontrast R mit der Ob-
jektgro¨ße S in Zusammenhang setzen. Fu¨r verschiedene einfache Farbstoffverteilungen ist
dies in Abbildung 5.2 dargestellt. Anhand der Kurven erkennt man, dass der Wert von R
abha¨ngig von der Form des Objekts deutlich unterschiedliche Gro¨ße besitzen kann. Dies
kann zu Fehlinterpretationen der Objektgro¨ße fu¨hren, falls falsche Annahmen u¨ber die
Farbstoffverteilung gemacht werden.
Aus der AID kann zusa¨tzlich die Position des Objekts mit erho¨hter Genauigkeit im Ver-
gleich zur Epifluoreszenz- oder konfokalen Mikroskopie bestimmt werden. Dies wird u¨ber
die schmale Breite der Interferenzstruktur in der PSF von ≈ λ/(4n) ≈ 90nm und der
damit ho¨heren Lokalisationsgenauigkeit nach Gleichung 3.13 erreicht. Allerdings ergeben
sich dabei Mehrdeutigkeiten, falls die Objektposition nicht genau einem Maximum des
Stehwellenfeldes zugeordnet werden kann.
5.2 Praxis
Die AID wird aus dem dreidimensionalen Datensatz bestimmt, indem fu¨r jede axiale Po-
sition u¨ber eine laterale 3Pixel × 3Pixel große Region (≈300×300nm2) gemittelt und ein
konstanter Hintergrund abgezogen wird. Dies erho¨ht die Zahl der Photonen, die pro Objekt
detektiert werden, und damit das Signal-Rausch-Verha¨ltnis.
Um die Objektgro¨ße und Position zu bestimmen, muss der Modulationskontrast R und die












Abbildung 5.2: Der Modulationskontrast R in Abha¨ngigkeit von der Objektgro¨ße S bei
einer Anregungswellenla¨nge von λill=488nm fu¨r verschiedene Fluorezenzverteilungen (a)
homogene Vollkugel, (b) Kugelschale, (c) gaußfo¨rmige Verteilung. Bildquelle [88].
mo¨glichst einfacher Ansatz fu¨r eine Fitfunktion an, wodurch das Konvergenzverhalten des
Fits in der Praxis, vor allem bei stark verrauschten AIDs, entscheidend verbessert wird.
Die folgende Funktion wurde an die AID angepasst:
I(z) = A[(1− r) + r · cos2(k(z − z0))] · Ismooth(z) + b . (5.2)
A ist die Amplitude, k die Wellenzahl, z0 die Verschiebung des Stehwellenfeldes bezu¨glich
des Ursprungs und b ein konstanter Hintergrundterm. Ismooth(z) beschreibt den Verlauf
der gegla¨tteten AID. Der Modulationskontrast R ist definiert als R = A1/A2 = 1−r (siehe
Abbildung 5.1). Zu beachten ist, dass die z-Koordinate hier der Position des Objekttra¨gers
entspricht. Der Ursprung liegt nicht wie bisher in der Fokusebene des Objektivs, sondern
bei jeder Aufnahme wird dem ersten Bild des dreidimensionalen Datenstapels die Position
z=0 zugewiesen. Die Positionen der folgenden Bilder berechnen sich aus der Bildnummer
und der axialen Schrittweite bei der Datenaufnahme, die im Allgemeinen 40nm betrug.
Der durch den Fit bestimmte Wert von R wird mit den R(S)-Kurven aus Abbildung 5.2 in
eine Objektgro¨ße umgerechnet. In dieser Arbeit wurden spha¨rische fluoreszierende Nanoku-
geln zur Kalibration des Mikroskops und fluoreszenzmarkierte Genregionen untersucht, die
in kondensierter Form vorlagen. Fu¨r die Farbstoffverteilung wurde deshalb eine homogen
gefa¨rbte Kugel zugrunde gelegt.
Die bisherigen U¨berlegungen gehen von idealen optischen Bedingungen aus. Insbesondere
wird angenommen, dass das Stehwellenfeld von Laserstrahlen gleicher Intensita¨t erzeugt
wird. In der Realita¨t ist dies meist nicht der Fall. Die Ursachen sind vielfa¨ltig wie bei-
spielsweise Streuung im Pra¨parat, Brechungsindexvariationen in der Mikroumgebung der
Objekte oder ungleichma¨ßig teilende Strahlteiler bei der Erzeugung der beiden Strahlen.
Falls einer der interferierenden Strahlen eine ho¨here Intensita¨t besitzt, lo¨schen sich diese
an den Knoten des Stehwellenfeldes nicht mehr komplett aus. Dies hat zur Folge, dass die
theoretische Beleuchtungs-PSF nun mit einer cos2-Funktion mit einem konstanten Zusatz-
term beschrieben wird. Durch diesen nicht modulierenden Anteil unmod wird der Modula-
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tionskontrast R systematisch zu groß bestimmt, was zu einer falschen Objektgro¨ße fu¨hrt.
Um diese Probleme zu umgehen wird die Referenzobjektmethode angewandt [88]. Dabei
wird der Wert von unmod anhand von Referenzobjekten definierter Gro¨ße und Form in
einer separaten Messung bestimmt und bei der Auswertung der eigentlich interessierenden
Objekte beru¨cksichtigt. Diese Methode wurde auch in der vorliegenden Arbeit angewandt.
Im Allgemeinen liegt in der Fokusebene nicht notwendigerweise ein Maximum des Steh-
wellenfeldes, sondern beide sind gegeneinander um den konstanten Wert zφ verschoben.
Dies bedeutet fu¨r die AID, dass im Maximum der Einhu¨llenden kein Maximum der In-
terferenzstruktur liegt. Die Position eines Objektes mit axialer Ausdehnung kleiner etwa
200nm wird durch das Maximum der Einhu¨llenden z1 bestimmt, falls keine Abberationen
im Abbildungssysten vorliegen. Um nun die Positionsinformation der Interferenzstruktur
auszunutzen, definiert man die Position des Objekts als das Maximum der Interferenzstruk-
tur der PSF, das dem Maximum der Einhu¨llenden am na¨chsten liegt, also zSMI = z1 + zφ.
Obwohl es mo¨glich wa¨re den Wert von zφ experimentell zu bestimmen ist es fu¨r Distanz-
messung unerheblich, da sich zφ weghebt. In der Praxis hat es sich wegen Asymmetrien der
AID durch Abberationen des optischen Systems als gu¨nstiger erwiesen, nicht das Maximum
der Einhu¨llenden zu verwenden, sondern das gewichtete Maximum zmax der gegla¨tteten





(zmax − z0)) · pi
k
+ z0 mit zmax =
∑
i zi · Ismooth(zi)∑
i Ismooth(zi)
. (5.3)
Dabei ist pik =
λeff
2 der Abstand der Maxima der AID und round(x) die Rundungsfunktion.
Trotz sorgfa¨ltiger Justage sind die Wellenfronten leicht gegen die Fokusebene verkippt,
sodass zφ nicht mehr als konstant betrachtet werden kann, sondern von der lateralen
Position des Objekts abha¨ngt. Da die Verkippung nur wenige Nanometer u¨ber das gesamte
Gesichtsfeld betra¨gt, kann zφ na¨herungsweise als lokal konstant betrachtet werden. Dies
ist fu¨r die meisten Probleme ausreichend, da man an kleinen Distanzen interessiert ist.
Die Verteilung des aufgenommenen Fluoreszenzsignals in lateraler Richtung entspricht
dem eines Epifluoreszenzmikroskops und wird in der Fokusebene in sehr guter Na¨herung
durch eine Gauß-Funktion beschrieben. Um die laterale Halbwertsbreite FWHMlat der
Intensita¨tsverteilung und die laterale Position des Objekts zu bestimmen, wird in der
Fokusebene eine zweidimensionale Gauß-Funktion angepasst:
f(x, y) = I0 · exp(−(x− x0)
2 + (y − y0)2
a
) + b . (5.4)
I0 ist der maximale Intensita¨tswert, b ein konstanter Hintergrund und x0 und y0 die late-
ralen Koordinaten des Objekts. Die Halbwertsbreite berechnet sich aus FWHMlat=8,33·a.
Die Auswertung erfolgt voll automatisiert am Rechner. Der dreidimensionale Bildstapel
wird in den Arbeitsspeicher des Computers gelesen und visualisiert. Ein Algorithmus sucht
automatisch die Intensita¨tsverteilungen der fluoreszierenden Objekte, extrahiert wie oben
beschrieben die AID und fu¨hrt den Fit durch. Die gesamten Daten werden dann auto-
matisch in Diagrammen dargestellt. Abbildung 5.3 zeigt dies anhand einer Kalibrations-
messung mit fluoreszierenden Nanokugeln. Neben einem zweidimensionalen Bild der auf-
genommen Objekte werden die automatisch bestimmten Gro¨ßen farbcodiert an der jewei-













































































































































Abbildung 5.3: Diagramme, die bei der automatischen Auswertung generiert werden:
(a) zweidimensionale Projektion eines Bildes der untersuchten Objekte; (b) die gemesse-
nen Gro¨ßen von jedem Objekt im Gesichtsfeld in einer farbcodierten Darstellung; (c,d,e)
Histogramme des Modulationskontrastes R, der effektiven Wellenla¨nge λ/n und der be-
rechneten Gro¨ße. Die Anregungswellenla¨nge betrug bei dieser typischen Messung von fluo-
reszierenden Testpartikeln λ = 568nm .
40 Analyse der SMI-Mikroskopiedaten


















µ ± σ = 301nm ± 18nm
Abbildung 5.4: Laterale Halbwertsbreite der Fluoreszenzverteilung bestimmt u¨ber den
Fit einer zweidimensionalen Gauß-Funktion. Verwendet wurden fu¨r die Messungen fluo-
reszierende Nanokugeln mit 110nm Durchmesser und die 568nm Anregungswellenla¨nge.
Insgesamt wurden 946 Objekte untersucht. Der Mittelwert und die Standardabweichung
der Verteilung sind mit µ und σ bezeichnet.
gemessenen Gro¨ße eine unterschiedliche Farbe zugeordnet. Zudem werden Histogramme
des gemessenen Modulationskontrastes R, der effektiven Wellenla¨nge λ/n und die daraus
berechneten Objektgro¨ße angegeben. Ferner werden Mittelwert, Standardabweichung und
Median der gemessenen Gro¨ßenverteilung berechnet. Außerdem wird noch die Zahl der
detektierten Objekte, die Zahl der Objekte, bei denen der Fit erfolgreich war, und die mo¨g-
licherweise irrtu¨mlich detektierten Objekte angegeben. Auch die laterale Halbwertsbreite
der Intensita¨tsverteilung wird fu¨r jedes fluoreszierende Objekt im Datensatz bestimmt und
in einem Histogramm dargestellt (siehe Abbildung 5.4).
6 Messungen und Ergebnisse
Die wa¨hrend dieser Arbeit durchgefu¨hrten Untersuchungen zur Genauigkeit von Positions-
und Gro¨ßenmessungen mit verschiedenen modernen Techniken der Fluoreszenzmikroskopie
werden in diesem Kapitel dargestellt. Hierbei liegt der Schwerpunkt auf der Einsetzbar-
keit fu¨r die Analyse der dreidimensionalen Genomnanostruktur. Bei den hier untersuchten
Methoden handelt es sich um die SMI-, die spektrale Pra¨zisionsdistanz- und die Zweipho-
tonenmikroskopie.
6.1 SMI-Mikroskopie
Folgender Abschnitt beinhaltet die Messungen und Ergebnisse, die mittels SMI-Mikro-
skopie vorgenommen wurden. Der Aufbau des Spiegel-SMI-Mikroskops wird durch Unter-
suchungen von fluoreszierenden Testobjekten charakterisiert und mit dem SMI-Mikroskop
in der konventionellen Geometrie mit zwei Objektiven verglichen. Im Anschluss wird die
Anwendbarkeit des Mikroskops fu¨r biologische Fragestellungen betrachtet. Dazu werden
erste Messungen zur Analyse hypoxieinduzierter Genexpression vorgestellt. Im Folgenden
wird die axiale Ausdehnung der untersuchten fluoreszierenden Nanokugeln auch synonym
als Gro¨ße oder Durchmesser bezeichnet. Bei der Berechnung der Objektgro¨ße aus dem
Modulationskontrast wurde immer eine spha¨rische Farbstoffverteilung angenommen (vgl.
Kapitel 5).
6.1.1 Durchfu¨hrung der Messungen
Als physikalische Probeko¨rper fu¨r die Untersuchung der Abbildungseigenschaften eines Mi-
kroskops eignen sich Polystyrol-Ku¨gelchen, in die ein Fluoreszenzfarbstoff eingelagert ist.
Diese fluoreszierenden Kalibrationspartikel werden auch als Beads, Nanospheres oder Na-
nokugeln bezeichnet und sind in verschieden Gro¨ßen und mit unterschiedlich Farbstoffen
erha¨ltlich. Der Farbstoff wird laut Dokumentation der Herstellers wa¨hrend des Herstel-
lungsprozesses in die Polymermatrix eingebaut. Das Ergebnis ist eine komplett durchge-
fa¨rbte Kugel mit zufa¨llig verteilten Farbstoffmoleku¨len. Der Hersteller gibt zusa¨tzlich noch
eine mittlere Gro¨ße und eine Gro¨ßenuniformita¨t (5 − 15%) der Nanokugeln an. Informa-
tionen mit welchen Methoden diese bestimmt wurden waren leider nicht erha¨ltlich und
mussten daher als korrekt angesehen werden. Fu¨r die Messungen dieser Arbeit wurden
Polystyrol-Nanokugeln mit Durchmessern von 44− 390nm von Duke Scientific1 oder Mo-
lecularProbes2 verwendet. Das Maximum der Anregungs- und der Emissionswellenla¨nge
fu¨r die verschiedenen Nanokugeln liegt bei: Gru¨n fluoreszierend: 468nm/508nm; rot fluo-
reszierend: 542nm/612nm; TransFluoSpheres: 488nm/685nm.
1Palo Alto, USA, http://www.dukescientific.com
2Invitrogen GmbH, Karlsruhe,http://www.probes.com
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Die Nanokugeln befinden sich in einer wa¨ssrigen Suspension, die vor der Pra¨paration noch
verdu¨nnt werden muss. Die Objekte werden fu¨r einige Minuten in ein Ultrasschallbad ge-
geben, damit Beadcluster aufgelo¨st werden, die sich eventuell durch die Lagerung gebildet
haben. Auf einen Standardobjekttra¨ger oder ein Standarddeckglas mit 170µm Dicke wer-
den zirka 5µl der Suspension aufgetropft und mithilfe eines weiteren Deckglases gleichma¨-
ßig auf der Oberfla¨che verteilt. Wegen der hydrophoben Oberfla¨che des Deckglases wurde
die Nanokugelsuspension mit Ethanol verdu¨nnt. Nachdem die Suspension eingetrocknet
ist, wird ein Tropfen des Einbettungsmediums Vectashield3 (Brechungsindex n ≈ 1, 47)
auf den Objekttra¨ger aufgebracht, das Deckglas darauf gelegt und mit Nagellack an den
Ra¨ndern fixiert.
Der so pra¨parierte Objekttra¨ger wird anschließend ins Mikroskop eingebracht. Mithilfe
der Schrittmotoren la¨sst sich der Objekttra¨ger zwischen die Objektive beziehungsweise
Objektiv und Spiegel fahren und grob positionieren. Zwischen den Objektiven und dem
Objekttra¨ger beziehungsweise dem Spiegel wurde Immersionso¨l4 zur Verminderung sto¨ren-
der Reflexionen durch Fehlanpassungen des Brechungsindex verwendet. Die Fokusebene
wird ebenfalls mit den Schrittmotoren eingestellt. Um ein Ausbleichen der Fluoreszenz
zu verhindern, insbesondere in schwach fluoreszierenden biologischen Pa¨paraten, ist es zu-
dem mo¨glich, die LED-Durchlichtbeleuchtung zu verwenden. In dieser Anordnung ko¨nnen
kurze Integrationszeiten gewa¨hlt werden, sodass die Suche der Fokusebene und auch die
laterale Positionierung enorm erleichtert wird.
Zur eigentlichen Messung wird dann der Laser verwendet. Der Objekttra¨ger wird durch
die Fokusebene des Detektionsobjektivs mit einem hochpra¨zisen Piezoverfahrtisch in 40nm
Schritten verfahren und fu¨r jede Position wird ein zweidimensionales Bild mit der CCD-
Kamera aufgenommen. Die Integrationszeiten der Kamera lagen bei den Messungen typi-
scherweise zwischen 0,1s und 0,8s. Ein typischer dreidimensionaler Datensatz bestand aus
etwa 80 zweidimensionalen Aufnahmen, sodass die Gesamtaufnahmezeit etwa 8s bis 1min
betrug. Bei den Messungen wurde im Allgemeinen das Leica-Objektiv (HCX PL APO,
63x, NA= 0, 7− 1, 4, O¨limmersion) verwendet. Falls andere Objektive eingesetzt wurden,
wird darauf gesondert hingewiesen. Die Gro¨ße des Gesichtsfeldes ergibt sich dann maximal
zu 136µm×109µm.
Fu¨r Messungen bei denen eine absolute Gro¨ßenangabe relevant ist wurde die Referenz-
objektmethode angewandt (Kapitel 5). Dazu wurde ein Objekttra¨ger mit einem Nanoku-
gelpra¨parat bekannter Gro¨ße vor den eigentlich interessierenden Objekten untersucht und
der unmodulierende Anteil der AID unmod bestimmt. Der gemessene Wert von unmod
wird im jeweiligen Ergebnisteil angegeben. Bei Vergleichsmessungen ist die absolute Gro¨ße
nicht wichtig und auf die Bestimmung kann verzichtet werden. Im Folgenden bezeichnet
µ den Mittelwert und σ die Standardabweichung der gemessenen Verteilungen.
3Vectorlabs, Burlingame, USA, http://www.vectorlabs.com
4Brechungsindex n=1,52, Zeiss, Oberkochen, http://www.zeiss.de
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µ ± σ = −0.8nm ± 4.7nm


















µ ± σ = −0.1nm ± 3.5nm
Abbildung 6.1: Ergebnis zweier nacheinander durchgefu¨hrter Messungen desselben Ge-
sichtsfeldes. Aufgetragen ist der Mittelwert µ und die Standardabweichung σ von 939
analysierten Objekten. Linke Seite: Gro¨ßenunterschied mit SMI-Mikroskopie gemessen.
Rechte Seite: Unterschied der lateralen Halbwertsbreite.
6.1.2 Charakterisierung des SMI-Spiegel-Aufbaus
Verfahrbereich des Piezotischs
Der genaue Verfahrweg des Piezotischs wurde mit einem Michelson-Interferometer ver-
messen. Dazu wird das Objektiv entfernt und anstelle des Objekttra¨gers ein Spiegel auf
dem Objekttra¨gerhalter platziert. Der kollimierte Strahl eines Helium-Neon-Lasers mit
einer Wellenla¨nge von λ = 632, 8nm wird mittels eines Strahlteilerwu¨rfels in zwei Strah-
len gleicher Intensita¨t aufgeteilt. Ein Strahl wird in das Mikroskop eingekoppelt und vom
Spiegel auf dem beweglichen Objekttra¨gerhalter reflektiert. Der andere Strahl durchla¨uft
eine etwa gleich lange Referenzstrecke und wird mit einem feststehenden Spiegel in sich
reflektiert. Die beiden zuru¨ck laufenden Strahlen werden auf einem geeigneten Schirm (Pa-
pier) u¨berlagert und zur Interferenz gebracht. Bei entsprechender Justierung bildet sich
ein Muster aus, dessen Interferenzstreifen gerade den Abstand einer halben Wellenla¨nge
also 632,8nm/2=316,4nm besitzen. Vera¨ndert man mit dem Piezotisch die Position des
Objekttra¨gers la¨ngs der optischen Achse, la¨sst sich der Verfahrweg kalibrieren, indem man
fu¨r einen bekannten Weg die Zahl der Streifen za¨hlt und mit dem Streifenabstand multi-
pliziert.
Bei der Messung wurde der Piezotisch in 40nm Schritten um insgesamt 12,00µm verfahren.
Der Mittelwert der Streifenanzahl aus vier unabha¨ngigen Messungen betrug 38,25±0,96.
Damit folgt fu¨r den gemessenen Weg 12,10±0,15µm. Die Ungenauigkeit des Verfahrbe-
reichs des Piezotisches kann somit mit 0,9% angegeben werden, was fu¨r die hier relevanten
Anwendungen ausreichend ist.
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µ ± σ = −1.1nm ± 6.7nm
Abbildung 6.2: Gro¨ßendifferenz zweier aufeinander folgender Messungen derselben Ob-
jekte mit konventioneller SMI-Mikroskopie.
Gro¨ßenmessungen
Um einen genaueren Einfluss statistischer Fehler bei der Gro¨ßenbestimmung zu unter-
suchen wurde dasselbe Gesichtsfeld direkt nacheinander zweimal aufgenommen. Dabei
wurden TransFluoSpheres mit 110nm Durchmesser und die 568nm Anregungswellenla¨nge
verwendet. Wa¨hrend der Auswertung wurde die automatische Objektsuche nur auf den
ersten Datensatz angewandt, um sicher zu gehen, dass dieselbe Anzahl Objekte ausgewer-
tet wird. Fu¨r jedes gefundene und in beiden Datensa¨tzen erfolgreich gefittete Objekt wird
die Differenz der gemessenen Gro¨ße gebildet. Die resultierenden Verteilungen der Gro¨ßen
und lateralen Halbwertsbreiten zeigt Abbildung 6.1 als Histogramme. Der Mittelwert und
die Standardabweichung der gemessenen Gro¨ßendifferenz wurde zu -0,8±4,7nm bestimmt.
Die Differenz der lateralen Halbwertsbreite aus beiden Messungen betra¨gt -0,1±3,5nm. Die
statistischen Fehler sind somit sehr klein und ko¨nnen vernachla¨ssigt werden.
Vergleich mit konventioneller SMI-Mikroskopie: Prinzipiell sollte das SMI-Mikroskop
mit einem Spiegel anstelle des zweiten Objektivs genauso gut wie der konventionelle Auf-
bau funktionieren. Gro¨ßenmessungen an Nanokugeln zeigen unter optimalen Bedingungen
dieselben Ergebnisse fu¨r beide Konfigurationen. Abbildung 6.3 (links) zeigt die Gro¨ßenver-
teilung von Nanokugeln mit 110nm Durchmesser gemessen mit 568nm Laserwellenla¨nge
und dem konventionellen SMI-Aufbau. Der Mittelwert von 124nm stimmt sehr gut mit
dem Wert von 122nm u¨berein, der fu¨r diese Sorte Nanokugeln mit dem Spiegel-Aufbau
und derselben Wellenla¨nge bestimmt wurde (vgl. Abbildung 5.3). Die Standardabweichung
ist mit 9nm etwas geringer als die 12nm, die mit dem Spiegel gemessen wurde. Auch der
Einfluss statistischer Schwankungen bei der Gro¨ßenbestimmung, der in zwei aufeinander
folgenden Messungen des gleichen Gesichtsfeldes bestimmt wurde, liegt mit -1,1±6,7nm in
derselben Gro¨ßenordnung (siehe Abbildungen 6.2 und 6.1).
Aus allgemeinen optischen U¨berlegungen wu¨rde man jedoch vermuten, dass der Spiegel-
aufbau wesentlich empfindlicher auf nicht optimale optische Eigenschaften des zu unter-
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µ ± σ = 124nm ± 9nm















µ ± σ = 138nm ± 24nm
Abbildung 6.3: Histogramme der gemessenen Gro¨ßen aufgenommen mit konventionel-
ler SMI-Mikroskopie und mit dem Spiegel-Aufbau, bei dem jedoch die Fokussierlinse in
Strahlrichtung dejustiert wurde. Verwendet wurden Nanokugeln mit 110nm Durchmesser
und die 568nm Laserlinie. Der Mittelwert der gemessen Gro¨ße ist mit µ und die Standard-
abweichung mit σ bezeichnet.
suchenden Objekts reagieren ko¨nnte. Denn der am Spiegel reflektierte Strahl muss das
komplette Pra¨parat im ungu¨nstigsten Fall zweimal durchlaufen, wenn sich die zu unter-
suchenden Objekte auf dem Deckglas befinden, bevor er am Ort der Objekte interferiert.
Wa¨hrend im konventionellen Aufbau beide Teilstrahlen zusammen die Probe nur einmal
durchlaufen mu¨ssen. Bei du¨nnen Pra¨paraten ist dies sicher vernachla¨ssigbar. Jedoch ko¨nnte
dadurch in dicken Proben das Strahlprofil negativ beeinflusst und damit die Interferenz-
struktur gesto¨rt werden. Um dies im Detail zu untersuchen wurde die Linse, die das Licht
in die hintere Fokusebene des Objektivs fokussiert, absichtlich leicht in Strahlrichtung de-
justiert. Daraus ergibt sich ein nicht kollimierter Strahl im Objektraum zwischen Objektiv
und Spiegel. Durch die Aperturen im Objektiv kommt es immer zu einer geringen Ablen-
kung des Strahls an den Randbereichen. Durch die schlechte Justierung wird dies noch
versta¨rkt. Diese Effekte fu¨hren in einigen Regionen zu einer nicht perfekten, inhomogenen
Beleuchtungsstruktur. Dies ist in na¨herungsweise vergleichbar mit Abberationen wie Ab-
sorption, Beugung oder Streuung, die durch die zu untersuchenden Pra¨parate verursacht
werden ko¨nnen. Beispielsweise ko¨nnte eine Zelle im Strahl in etwa den gleichen Effekt auf
die Beleuchtungsstruktur haben. Denn wegen der unterschiedlichen Brechungsindizes des
Einbettungsmediums und der zellula¨ren Strukturen hat sie einen a¨hnlichen Einfluss wie
eine Linse. Im Experiment wurde dasselbe Gesichtsfeld eines Pra¨parats mit Nanokugeln
von 110nm Durchmesser untersucht. Zuerst mit dem Spiegel-Aufbau und dann mit dem
SMI-Mikroskop in der konventionellen Anordnung mit zwei Objektiven. In Abbildung 6.3
sind die Histogramme der ermittelten Gro¨ßen dargestellt. Der Mittelwert und die Stan-
dardabweichung von 124±9nm sind fu¨r den konventionellen Aufbau geringer als die mit
dem Spiegel-Aufbau gemessenen 138±24nm. Beide Verteilungen besitzen ein Maximum bei
etwa 125nm. Fu¨r den konventionellen Aufbau jedoch sind die gemessenen Gro¨ßen symme-
trisch um den Mittelwert verteilt. Hingegen wurde mit dem Spiegel eine unsymmetrische,
etwas breitere Verteilung bestimmt, die vom Mittelwert bis hin zu 220nm abfa¨llt.
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µ ± σ = 125nm ± 8nm













µ ± σ = 154nm ± 16nm
Abbildung 6.4: Histogramme der gemessenen Gro¨ßen. (Links): Gemessen mit konventio-
neller SMI-Mikroskopie. (Rechts): Ein Spiegel, der das Anregungslicht reflektiert, wurde
nach dem Beleuchtungsobjektiv angebracht und so das Stehwellenfeld erzeugt. Es wurde
zweimal dasselbe Gesichtsfeld aufgenommen. Insgesamt wurden 405 Objekte untersucht.
In einem weiteren Experiment sollte versucht werden den Einfluss eines stark streuen-
den oder absorbierenden Pra¨parats zu simulieren. Zuna¨chst wurde die Probe mit dem
konventionellen Aufbau mit zwei Objektiven vermessen. Danach wurde der Strahl des In-
terferometers abgeschirmt, der durch das nur zur Beleuchtung verwendete Objektiv la¨uft.
Ein Spiegel vor der Fokussierlinse dieses Objektivs reflektiert das Licht des anderen In-
terferometerarms, welches das Pra¨parat passiert und durch die Frontlinse in das Objektiv
gelangt. Bei ausreichender Koha¨renzla¨nge des Lasers – dies ist bei der verwendeten 568nm
Laserlinie gegeben – interferieren hin und zuru¨ck laufender Strahl, sodass sich die Beleuch-
tungsstruktur ausbildet. Allerdings sind bei dieser Konfiguration deutliche Abberationen
zu erwarten, da das Licht die Fokussierlinse, das Beleuchtungsobjektiv und das Pra¨parat
zweimal durchlaufen muss. Abbildung 6.4 zeigt die Histogramme der Gro¨ßen, die unter
diesen Bedingungen gemessen wurden. Der Mittelwert von 125nm und die Standardab-
weichung von 8nm, die fu¨r den konventionellen Aufbau gemessen wurden, stimmen gut
mit den vorher fu¨r diese Konfiguration gemessenen Werten u¨berein. Wird der Spiegel wie
beschrieben nach dem Beleuchtungsobjektiv angebracht ist der Mittelwert mit 154nm deut-
lich gro¨ßer. Auch die Standardabweichung ist bei diesem Aufbau mit 16nm doppelt so groß.
Die Verteilung ist auch unter diesen optisch ungu¨nstigen Bedingungen noch symmetrisch.
Vergleich verschiedener Objektive: Gema¨ß der Theorie der SMI-Gro¨ßenbestimmung
(Kapitel 5) sollte die Gro¨ßenmessung eines fluoreszierenden Objekts unabha¨ngig sein von
der Gesamtbreite der SMI-PSF und damit von der numerischen Apertur (NA) des ver-
wendeten Detektionsobjektivs. Um diese Hypothese zu untersuchen, wurden fu¨r die folgen-
den Messungen zwei verschiedene Objektive verwendet: Zum einen ein 100x-DIN-Objektiv
(MIC100, 100x, NA=1,25, O¨limmersion, Euromex Microscopen). Zum anderen ein Hoch-
leistungsobjektiv von Leica (HCX PL APO, 63x, NA= 0, 7 − 1, 4). Fu¨r eine genaue Cha-
rakterisierung wurden mit der 458nm Wellenla¨nge gru¨n fluoreszierende Nanokugeln mit
44nm, 71nm, 88nm, 100nm, 140nm und 200nm Durchmesser untersucht. Als Referenzob-
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DIN-Objektiv
Nominelle Gro¨ße (nm) Gemessene Gro¨ße (nm) Zahl der Objekte
Mittelwert ± Standardabweichung
71 ± 7 62 ± 14 115
88 ± 9 94 ± 11 94
100 ± 10 96 ± 16 73
140 ± 14 131 ± 10 78
200 ± 20 205 ± 24 36
Leica-Objektiv
Nominelle Gro¨ße (nm) Gemessene Gro¨ße (nm) Zahl der Objekte
Mittelwert ± Standardabweichung
44 ± 7 51 ± 16 604
71 ± 7 86 ± 11 1932
88 ± 9 77 ± 11 1126
100 ± 10 99 ± 11 515
140 ± 14 130 ± 9 629
200 ± 20 188 ± 10 75
Tabelle 6.1: Die Gro¨ße der Nanokugeln, wie sie mit dem DIN- und dem Leica-Objektiv
gemessen wurde. Es wurde die Anregungswellenla¨nge 458nm verwendet. In der ersten
Spalte sind die nominellen Gro¨ßen und die Abweichungen von der Uniformita¨t dargestellt,
wie sie vom Hersteller angegeben werden.
jekte wurden Beads mit 100nm Durchmesser verwendet. Der Wert des nicht modulierenden
Anteils unmod betrug 0,14 fu¨r das Leica-Objektiv und 0,00 fu¨r das DIN-Objektiv.
Abbildung 6.5 zeigt die axialen Intensita¨tsverteilungen (AIDs) der beiden Objektive fu¨r
die jeweilige Nanokugelgro¨ße. Dies illustriert die Abha¨ngigkeit des Modulationskontrastes
R von der Gro¨ße des aufgenommenen Objekts. Je kleiner die Gro¨ße des fluoreszierenden
Partikels, desto ausgepra¨gter wird die vorhandene Modulation und desto kleiner R. Fu¨r
die 44nm Kugeln konnten wegen des sehr geringen detektierten Fluoreszenzsignals keine
auswertbaren Datensa¨tze und damit auch keine AID aufgenommen werden. Die Halb-
wertsbreiten der Intensita¨tsverteilungen des DIN-Objektivs sind mit 2,5µm etwa drei mal
breiter als die des Leica-Objektivs mit 0,8µm. Die Histogramme der gemessenen Gro¨ße fu¨r
die analysierten Nanokugelsorte sind in Abbildung 6.6 fu¨r das DIN-Objektiv und in Ab-
bildung 6.7 fu¨r das Leica-Objektiv zusammengestellt. Tabelle 6.1 fasst die Ergebnisse fu¨r
den Vergleich der Gro¨ßenmessungen mit DIN- und Leica-Objektiv nochmals zusammen.
Die gemessenen Gro¨ßen stimmen fu¨r beide Objektive innerhalb der Fehlergrenzen gut
mit den nominellen Werten laut Herstellerangabe u¨berein. Wie bereits in Abschnitt 6.1.1
bemerkt, unterliegt auch die nominelle Gro¨ße einer gewissen Schwankung. Fu¨r die Ge-
nauigkeit der SMI-Gro¨ßenbestimmung wurde kein signifikanter Unterschied zwischen DIN-
und Leica-Objektiv gefunden, wie man auch aus theoretischen U¨berlegungen folgert. Denn
die Gro¨ßenbestimmung u¨ber den Modulationskontrast R wie sie in Kapitel 5 beschrieben
wurde ist in erster Na¨herung unabha¨ngig von der Breite der Detektions-PSF, vorausgesetzt
die untersuchten Objekte sind entsprechend klein (.200nm). Die Objektgro¨ße wird nur
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Abbildung 6.5: Vergleich der gemessen axialen Intensita¨tsverteilungen fu¨r DIN-(Bilder b,
d, f, h und j) und Leica-Objektiv (Bilder a, c, e, g, i und k) bei Gro¨ßen der Nanokugeln von
44− 200nm. In den Intensita¨tsprofilen ist die Abha¨ngigkeit des vorhandenen Modulations-
kontrasts R von der Gro¨ße der untersuchten Objekte gut erkennbar. Die Halbwertsbreite
der Einhu¨llenden der axialen Intensita¨tsverteilung des DIN-Objektivs ist wegen der geringe-
ren effektiven numerischen Apertur etwa drei mal so groß wie die des Leica-Objektivs. Das
Fluoreszenzsignal der Kugeln mit 44nm Durchmesser konnte mit dem DIN-Objektiv nicht
detektiert werden. Bei diesen Experimenten wurde die Anregungswellenla¨nge λ = 458nm
verwendet.
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Abbildung 6.6: Histogramme der mit dem DIN-Objektiv gemessenen Gro¨ßen fu¨r fluores-
zierende Nanokugeln mit Durchmessern von 71 − 200nm bei einer Anregungswellenla¨nge
von λ = 458nm. In den Histogrammen werden die Mittelwerte µ und Standardabweichun-
gen σ der Gro¨ßenverteilungen angegeben.
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Abbildung 6.7: Histogramme der mit dem Leica-Objektiv gemessenen Gro¨ßen fu¨r fluo-
reszierende Nanokugeln mit Durchmessern von 44−200nm bei einer Anregungswellenla¨nge
von λ = 458nm. In den Histogrammen werden die Mittelwerte µ und Standardabweichun-
gen σ der Gro¨ßenverteilungen angegeben.
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Obj. det. Obj. gefit. NA Gro¨ße (nm) FWHMlat (nm) Intensita¨t (counts)
575 405 0,6 110 ± 20 595 ± 52 21 ± 11
741 738 0,9 109 ± 12 394 ± 28 94 ± 51
735 733 1,0 112 ± 11 351 ± 26 148 ± 87
738 733 1,1 126 ± 11 319 ± 38 300 ± 164
753 749 1,2 125 ± 10 302 ± 36 344 ± 180
Tabelle 6.2: Einfluss der numerischen Apertur auf die Gro¨ßenbestimmung.
aus dem Modulationskontrast R bestimmt, der in den axialen Intensita¨tsprofilen vorhan-
den ist. Damit hat die wegen der kleineren effektiven numerischen Apertur etwas breitere
Detektions-PSF des DIN-Objektivs keinen Einfluss auf die Gro¨ßenmessungen. Im folgen-
den Abschnitt wird dieser Aspekt nochmals genauer untersucht.
Einfluss der numerischen Apertur: Um den Einfluss der numerischen Apertur des Objek-
tivs auf die Gro¨ßenmessungen noch detaillierter zu untersuchen, wurde bei den folgenden
Messungen dasselbe Objektiv (HCX PL APO, 63x, NA= 0, 7 − 1, 4, Leica) verwendet
und die numerische Apertur am Ra¨ndelring des Objektivs verstellt. Um die Ergebnisse
der unterschiedliche Einstellungen pra¨zise vergleichen zu ko¨nnen, wurde immer das glei-
che Gesichtsfeld aufgenommen. Bei diesen Experimenten wurden Nanokugeln (TransFluo-
Spheres) mit 110nm Durchmesser verwendet und das Mikroskop mit der 568nm Laserlinie
betrieben.
Beispiele fu¨r AIDs bei unterschiedlichen Einstellungen der numerischen Apertur sind in
Abbildung 6.8 dargestellt. Zusa¨tzlich wird ein Histogramm der lateralen Halbwertsbreiten
der Intensita¨tsverteilung gezeigt. Aus dem Mittelwert dieser Verteilung wurde nach For-
mel 2.9 eine gena¨herte, mittlere effektive numerische Apertur fu¨r die jeweilige Einstellung
des Ra¨ndelrings berechnet.
In Tabelle 6.2 ist die Zahl der detektierten Objekte, die Zahl der Objekte, bei denen der Fit
erfolgreich war, die numerische Apertur (NA), die Halbwertsbreite in lateraler Richtung
FWHMlat, der Mittelwert und die Standardabweichung der gemessenen Objektgro¨ßen und
die mittlere Intensita¨t des Fluoreszenzsignals angegeben. Die unterschiedliche Zahl der
detektierten Objekte bei den Messungen ergibt sich aus der Tatsache, dass beim Drehen
des Ra¨ndelrings ein leichter Druck auf die Objektiv-Halterung ausgeu¨bt wird. Dadurch
wird das Gesichtsfeld leicht verschoben und einige Objekte in den Randbereichen werden
zusa¨tzlich detektiert oder liegen nun außerhalb des Detektionsbereichs. Bei NA = 0, 6
resultiert die geringe Anzahl der detektierten Objekte auch aus der großen Halbwertsbreite
in axialer Richtung. Dadurch war es no¨tig 200 Bilder aufzunehmen – im Gegensatz zu 100
Bildern u¨blicherweise. Wegen des begrenzten Speichers des Auswerte-Rechners mussten die
Daten aufgeteilt und separat ausgewertet werden, weshalb Objekte aus den Randbereichen
der Teildatensa¨tze heraus fielen. Zudem spielt sicherlich die geringe numerische Apertur
und damit geringe Detektionsempfindlichkeit eine Rolle.
Bei allen Aufnahmen wurde fu¨r die Integrationszeit der CCD-Kamera 0,2s gewa¨hlt. Da-
durch ko¨nnen die mittleren detektierten Intensita¨ten des Maximums des Fluoreszenzsi-
gnals direkt verglichen werden. Die Werte steigen erwartungsgema¨ß fu¨r ho¨here numerische
Aperturen stark an. Beispielsweise steigt die detektierte Intensita¨t zwischen NA = 0, 6
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Abbildung 6.8: Gemessene axiale Intensita¨tsverteilungen und laterale Halbwertsbreiten
fu¨r fluoreszierende Nanokugeln mit nominal 110nm Durchmesser bei verschiedenen nume-
rischen Aperturen (NA) und einer Anregungswellenla¨nge von λ = 568nm. Man beachte
die unterschiedliche Skalierung bei NA=0,6.
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Wellenla¨nge 458nm
Nominelle Gro¨ße (nm) Gemessene Gro¨ße (nm) Zahl der Objekte
Mittelwert ± Standardabweichung
63 ± 6 70 ± 15 679
100 ± 10 107 ± 10 148
Wellenla¨nge 514nm
Nominelle Gro¨ße (nm) Gemessene Gro¨ße (nm) Zahl der Objekte
Mittelwert ± Standardabweichung
63 ± 6 78 ± 19 1268
100 ± 10 103 ± 12 174
Wellenla¨nge 568nm
Nominelle Gro¨ße (nm) Gemessene Gro¨ße (nm) Zahl der Objekte
Mittelwert ± Standardabweichung
63 ± 6 66 ± 10 440
100 ± 10 104 ± 10 1322
Tabelle 6.3: Gemessene Gro¨ßen der Nanokugeln mit Anregungswellenla¨ngen λex =
458nm, λex = 514nm und λex = 568nm. In der ersten Spalten wurden die nominellen
Gro¨ßen laut Hersteller angegeben. Verwendetes Objektiv: Leica, 63x, NA = 1, 4.
und NA = 1, 2 um das 16-fache. Dies ist auch anhand der in Abbildung 6.8 dargestellten
AIDs erkennbar. Allerdings wurde fu¨r NA = 1, 1 zufa¨lligerweise ein sehr helles Objekt
ausgewa¨hlt.
Die Mittelwerte der gemessenen Gro¨ßen werden fu¨r kleinere numerische Aperturen kleiner
und liegen dichter am nominellen Wert. Insbesondere die beiden Werte von NA = 1, 1 und
NA = 1, 2 liegen relativ weit weg vom erwarteten Durchmesser von 110nm. Eine mo¨gliche
Ursache ko¨nnte die Breite der AID sein. Denn bei geringeren Aperturen ist die AID wegen
der breiteren Detektions-PSF breiter, sodass mehr Maxima beziehungsweise Minima der
Modulationsstruktur im Fit beru¨cksichtigt werden. Dadurch sollte sich insbesondere der
Einfluss einer Asymmetrie bei einer schmaleren AID sta¨rker bemerkbar machen.
Einfluss unterschiedlicher Wellenla¨ngen: Auch bei der Verwendung unterschiedlicher
Wellenla¨ngen zur Fluoreszenzanregung sollten sich die Eigenschaften der Gro¨ßenbestim-
mung mittels SMI-Mikroskopie gema¨ß theoretischer Betrachtungen nicht unterscheiden.
Um dies zu u¨berpru¨fen wurden rot fluoreszierende Nanokugeln mit 63nm und 100nm
Durchmesser im Mikroskop bei 458nm, 514nm und 568nm Anregungswellenla¨nge analy-
siert. Der nicht modulierende Anteil der AID unmod wurde in separaten Messungen be-
stimmt zu unmod(458nm) = 0, 10; unmod(514nm) = 0, 10; unmod(568nm) = 0, 16. Bei
diesen Messungen wurde jeweils ein unterschiedliches Gesichtsfeld aufgenommen, sodass
ein Vergleich der Wellenla¨ngen nur u¨ber den Mittelwert der gemessenen Gro¨ßenverteilung
erfolgen kann. Die Ergebnisse sind zusammengefasst in Tabelle 6.3. Die Messwerte stimmen
mit den nominellen Gro¨ßen im Rahmen der durch die Standardabweichungen gegebenen
Messgenauigkeit fu¨r die drei Wellenla¨ngen u¨berein.
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458nm/514nm
Nanokugel Gro¨ße (nm) ∆-Gro¨ße (nm) Zahl gefit./det. Objekte
µ ± σ 458nm/514nm µ ± σ 458nm/514nm/beide/det.
R63 69±16/83±17 -16 ± 20 791/922/755/965
R100-1 109±8/99±8 4 ± 10 152/152/149/155
R100-2 107±7/103±8 -2 ± 9 177/148/147/178
488nm/568nm
Nanokugel Gro¨ße (nm) ∆-Gro¨ße (nm) Zahl gefit./det. Objekte
µ ± σ 488nm/568nm µ ± σ 488nm/568nm/beide/det.
T110 118±13/123±11 -5±17 992/1036/960/1080
Tabelle 6.4: SMI-Gro¨ßenbestimmung derselben Objekte mit verschiedenen Wellenla¨ngen.
Es wurde jeweils dasselbe Gesichtsfeld direkt hintereinander aufgenommen, die gefundene-
nen Objekte ausgewertet und die Gro¨ßendifferenz ∆ aus den Signalen der beiden Kana¨le
gebildet. Untersucht wurden rot fluoreszierende Nanokugeln mit 63nm (R63) und 100nm
(R100) Durchmesser und TransFluoSheres (T110) mit 110nm Durchmesser. Der jeweilige
Mittelwert ist mit µ und die Standardabweichung mit σ bezeichnet. Zusa¨tzlich ist noch die
Zahl der Objekte angegeben, die in den jeweiligen Farbkana¨len separat und in beiden Farb-
kana¨len erfolgreich gefittet werden konnten. Die Gesamtzahl der detektierten Objekte ist
ebenfalls angegeben. Die Wellenla¨ngenkombinationen waren λex = 458nm, λex = 514nm
und λex = 488nm, λex = 568nm. Verwendetes Objektiv: Leica, 63x, NA = 1, 4.
Eine genauere Analyse der Wellenla¨ngenabha¨ngigkeit wurde in einem weiteren Experi-
ment unternommen, bei dem dasselbe Gesichtsfeld mit unterschiedlichen Anregungswel-
lenla¨ngen direkt hintereinander aufgenommen wurde. Als Testobjekte dienten rot fluo-
reszierende Nanokugeln mit 63nm (R63) und 100nm (R100) Gro¨ße fu¨r die Wellenla¨ngen-
kombination 458nm/514nm und TransFluoSpheres mit Durchmesser 110nm (T110) fu¨r die
488nm/568nm Kombination. Die Datensa¨tze fu¨r jede Wellenla¨nge wurden ausgewertet und
dann die gemessene Gro¨ße eines jeden Objekts im einen Farbkanal von der entsprechenden
Gro¨ße im anderen Farbkanal abgezogen.
Die Ergebnisse aller Messungen sind zusammengefasst in Tabelle 6.4. Die Mittelwerte der
gemessenen Gro¨ßen stimmen fu¨r die 458nm/514nm-Wellenla¨ngenkombination fu¨r die bei-
den unabha¨ngig voneinander untersuchten Pra¨parate mit 100nm Kugeln gut u¨berein. Die
Mittelwerte und Standardabweichungen der Gro¨ßendifferenzen der einzelnen Objekte sind
mit 4±10nm beziehungsweise -2±9nm sehr gering. Fu¨r die 63nm Kugeln allerdings ergibt
sich bereits eine große Abweichung beim Vergleich der Mittelwerte: 69±16nm (458nm)
verglichen mit 83±17nm (514nm). Der Mittelwert und die Standardabweichung der Gro¨-
ßendifferenz der einzelnen Objekte ergibt sich zu -16nm±20nm. Im Rahmen der Messge-
nauigkeit kann jedoch U¨bereinstimmung bei den Gro¨ßenmessungen in beiden Farbkana¨len
erzielt werden. Die zu groß gemessenen Werte der 63nm Kugeln bei 514nm Wellenla¨nge
sind konsistent mit den Werten aus unabha¨ngigen Messungen, die bereits in Tabelle 6.3
gezeigt wurden. Fu¨r die Wellenla¨ngenkombination 488nm/514nm stimmen die Mittelwerte
der gemessen Gro¨ßen gut u¨berein. Die gemessenen Gro¨ßendifferenzen besitzen einen Mit-
telwert von -5nm. Die große Standardabweichung der Gro¨ßendifferenz ist wahrscheinlich
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µ ±σ = −3.3nm ± 3.6nm


















µ ± σ = 6.1nm ± 1.1nm
Abbildung 6.9: Linke Seite: Positionsunterschied in axialer Richtung bei zwei aufeinan-
der folgenden Messungen. Rechte Seite: Positionsunterschied in lateraler Richtung. Anre-
gungswellenla¨nge 568nm, 110nm Nanokugeln, 939 Objekte analysiert. Mittelwert µ und
Standardabweichung σ.
auf ein nicht gaußfo¨rmiges Strahlprofil des 488nm Lasers zuru¨ckzufu¨hren. Denn wa¨hrend
der Messungen war die optische Faser defekt, mit der der Strahl in das Mikroskop einge-
koppelt wurde. Dies a¨ußerte sich an einem ringfo¨rmigen Strahlquerschnitt. Unter diesen
Umsta¨nden ko¨nnte eine inhomogene Beleuchtungsstruktur fu¨r die großen Abweichungen
verantwortlich sein. Gegen diese These spricht allerdings die nicht wesentlich erho¨hte Stan-
dardabweichung des Mittelwerts der gemessenen Gro¨ßen bei 488nm Wellenla¨nge.
Distanzmessungen am SMI-Spiegel-Aufbau
Neben einer genauen Gro¨ßenbestimmung erlaubt die fu¨r SMI-Mikroskopie typische Modu-
lation der axialen Intensita¨tsverteilung sehr pra¨zise Positions- und Distanzmessungen.
Zur Messung der Lokalisierungsgenauigkeit wurde eine Pra¨paration mit 110nm Nanoku-
geln (TransFluoSpheres) bei 568nm zweimal direkt hintereinander mit dem Spiegel-Aufbau
aufgenommen. Bei der automatischen Auswertung wurden 939 Objekte in beiden Daten-
sa¨tzen erfolgreich an die detektierten Intensita¨tsverteilungen angepasst. Fu¨r jedes Objekt
la¨sst sich die Position in axialer Richtung sehr pra¨zise bestimmen, indem die Information,
die das Stehwellenfeld liefert, ausgenutzt wird (siehe Kapitel 5). Die Differenz der axialen
Position in beiden Aufnahmen zeigt Abbildung 6.9 als Histogramm. Der Mittelwert und die
Standardabweichung der Positionsdifferenz betra¨gt -3±4nm. Einige Werte liegen bei etwa
±190nm. Dies entspricht gerade dem Abstand der Maxima des Stehwellenfeldes. Bei diesen
Werten wurde die Position in den beiden Datensa¨tzen jeweils einem anderen Maximum
des Stehwellenfeldes zugeordnet. Als mo¨gliche Ursache dafu¨r kommt Rauschen oder eine
Lage genau zwischen zwei Maxima des Stehwellenfeldes in Frage. Fu¨r die laterale Richtung
ist die Reproduzierbarkeit der Positionsbestimmung ebenfalls dargestellt in Abbildung 6.9.
Es ergibt sich ein Mittelwert und eine Standardabweichung von 6±1nm. Betrachtet man
nur die x-Richtung betra¨gt der Mittelwert 2±1nm und 6±1nm nur in y-Richtung. Da die
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µ ± σ:127nm ± 12nm
Abbildung 6.10: Schnelle Analyse vieler Objekte. 12 unterschiedliche Gesichtsfelder wur-
den aufgenommen, analysiert und die Gesamtdaten in einem Histogramm dargestellt. Die
Gesamdauer der Messung betrug 40 Minuten. Verwendet wurden 110nm Nanokugeln und
die Anregungswellenla¨nge 568nm.
Gravitation in y-Richtung auf den Objekttra¨ger wirkt, ist die Abweichung vermutlich auf
ein Absinken des Objekttra¨ger zwischen den Messungen zuru¨ckzufu¨hren.
6.1.3 Potenzial fu¨r Hochdurchsatzmikroskopie
Fu¨r die praktische Anwendbarkeit dreidimensionaler Mikroskopietechniken ist die Aufnah-
mezeit fu¨r einen Datensatz ein entscheidender Parameter.
Hier werden Betrachtungen zur SMI-Mikroskopie im Bezug auf eine schnelle Analyse vie-
ler Objekte am Beispiel der Gro¨ßenmessung an fluoreszierenden Nanokugeln bei einer
Anregungwellenla¨nge von 568nm dargestellt. Verwendet wurde fu¨r diese Messungen der
Spiegel-Aufbau. Jeder dreidimensionalen Datensatz, der aus 80 zweidimensionalen Auf-
nahmen besteht, wurde in etwa 20s aufgenommen. Insgesamt wurden 12 unterschiedliche
Gesichtsfelder vermessen. Die Gesamtdauer der Datennahme am Mikroskop, die das Ein-
legen des Objekttra¨gers in den Halter, das Positionieren zwischen Objektiv und Spiegel,
das Anbringen des Immersionso¨ls und die Suche der Fokusebene beinhaltet, war in 40min
abgeschlossen. Die weitgehend automatisierte Auswertung der Daten dauerte zirka zwei
Stunden. Insgesamt konnten so 8136 fluoreszierende Objekte in kurzer Zeit gemessen wer-
den. Der Mittelwert µ und die Standardabweichung σ wurden zu 127±12nm bestimmt,
was mit den Messungen am konventionellen SMI-Mikroskop u¨bereinstimmt. Die Gesamt-
daten der gemessenen Gro¨ßen sind als Histogramm in Abbildung 6.10 dargestellt. Damit




Im folgenden Abschnitt wird die Anwendbarkeit der SMI-Mikroskopie mit Spiegel im Hin-
blick auf biologische Fragestellungen untersucht. Dabei wurden die Ergebnisse von Gro¨-
ßenmessungen des Spiegel-Aufbaus mit denen des konventionellen Aufbaus in biologischen
Pra¨paraten verglichen. Da die Messungen mit dem Spiegel-Aufbau durchgefu¨hrt werden
sollten, musste zuna¨chst gezeigt werden, dass auch in biologischen Pra¨paraten beide Auf-
bauten zu identischen Ergebnissen kommen. Im weiteren Verlauf der Messungen wurden
erste Schritte auf dem Weg zu einer genauen Analyse hypoxieinduzierter Genexpression
unternommen. Bei diesen Messungen wurde, sofern nicht explizit darauf hingewiesen, der
SMI-Spiegel-Aufbau und die 458nm Wellenla¨nge verwendet. Die Pra¨parate wurden im
Rahmen eines Kollaborationsprojekts von Christoph Wotzlaw aus der Arbeitsgruppe von
Prof. Dr. Joachim Fandrey am Institut fu¨r Physiologie der Universita¨t Duisburg-Essen
hergestellt.
7q22 Genregion
Erythropoetin (EPO) ist ein Glykoprotein-Hormon, welches als Wachstumsfaktor bei der
Bildung roter Blutko¨rperchen (Erythrozyten) eine entscheidende Rolle spielt. Bei einer sich
vera¨ndernden Sauerstoffverfu¨gbarkeit wird das EPO-Niveau im Blut durch die Expression
des EPO-Gens gesteuert [23]. Auf diese Weise liefert die Regulation des EPO-Gens einen
pra¨zisen Mechanismus, um die Zahl der Erythrozyten an Sauerstoffschwankungen anzupas-
sen. Bei Hypoxie (Sauerstoffmangel) ist die EPO-Synthese bis zu 100-fach erho¨ht. Zudem
unterliegt sie gewebespezifischer Regulierung [31]. Das EPO-Gen ist sehr gut charakteri-
siert und eine Unterscheidung zwischen dem aktiven und inaktiven Zustand la¨sst sich mit
den entsprechenden biochemischen Methoden relativ leicht treffen. Da die hypoxieindu-
zierte erho¨hte Transkription des EPO-Gens gro¨ßer ist als fu¨r jedes andere bekannte Gen,
das u¨ber den Sauerstoff Partialdruck im Blut reguliert wird, stellt die hypoxieinduzierte
Regulation des EPO-Gens ein ideales Modellsystem dar, um eine Korrelation zwischen
Chromatin-Kompaktierung und Transkriptionsaktivita¨t zu untersuchen.
Das EPO-Gen befindet sich beimMenschen auf dem Chromosom 7 (Position 7q21-7q22). In
einem ersten Schritt wurde deshalb die 7q22 Chromatinregion untersucht, die etwa 1,4Mbp
distal zum EPO-Gen liegt. Diese wurde mit Fluoreszenz-in-situ-Hybridisierung (FISH)
fluoreszenzmarkiert und im konventionellen und Spiegel-SMI-Mikroskop untersucht. Die
Wahl fiel auf die 7q22-Region, da eine kommerzielle FISH-Sonde erha¨ltlich ist, die diese
Region markiert. Die Untersuchungen der 7q22 Chromatinregion sind vorla¨ufige Messun-
gen, die die Basis fu¨r eine genauere Untersuchung der Regulation der sauerstoffabha¨ngigen
Expression des EPO-Gens bilden.
Pra¨paration der Proben: Fu¨r die Messungen wurden menschliche Osteosarkom-Zellen
(U2SOS) auf einem Deckglas, das mit Poly-D-Lysin beschichtet wurde, bis 60% Dichte
anwachsen gelassen. Daraufhin wurden die Zellen den experimentellen Bedingungen unter-
worfen. Die Hypoxieinkubationen wurden in einer Atmospha¨re von 1% Sauerstoff in einem
Hypoxieinkubator (Heracell 240, Heraeus) oder mit einem CO2-Inkubator (Sanyo) durch-
gefu¨hrt. Die FISH-Sonde fu¨r die 7q22 Genregion ist laut Hersteller etwa 100kbp lang und
mit dem Farbstoff dGreen markiert. Der Hersteller gab auf Anfrage eine Distanz von etwa
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Abbildung 6.11: a: Axiale Intensita¨tsverteilungen der mit Fluoreszenz-in-situ-
Hybridisierung fluoreszenzmarkierten 7q22 Chromatinregion im Kern einer Zelle. Die ge-
messenen Gro¨ßen betrugen hier 171nm (1) und 156nm (2). b: Zweidimensionale Aufnahme
der Chromatinregion in der Fokusebene des Objektivs. Bei der Pra¨paration wurde keine
Gegenfa¨rbung verwendet. Wegen einer geringen unspezifischen Hybridisierung ist der Zell-
kern dennoch sichtbar. Bei der Aufnahme wurde die Anregungswellenla¨nge 458nm und der
Spiegel-Aufbau verwendet.
1,4Mbp zum EPO-Gen an. Es war nicht mo¨glich daru¨ber hinaus gehende Informationen
bezu¨glich der Sonde zu erhalten, insbesondere die genaue Lokalisation auf der DNA.
Zur FISH wurden die Zellen einmal mit einem Phosphatpuffer (PBS) gewaschen. Darauf
bei Zimmertemperatur in 70%, 80% und 90% Ethanol dehydriert. Nach dem Trocknen
der Deckgla¨ser u¨ber Nacht wurden 5µl der Sonde auf den Objekttra¨ger aufgebracht. Die
Deckgla¨ser wurden in eine Glasschale gelegt und mit Fixogum (Marabu, Tamm, Deutsch-
land) versiegelt. Die Zellpra¨parate und die Sonde wurden 7min auf einer heißen Platte bei
75◦C denaturiert. Es schloss sich eine Inkubation bei 37◦C in einer feuchten Kammer an.
Die Deckgla¨ser wurden mit mit 1x Waschpufferlo¨sung (0,5x SSC / 0,1% SDS) fu¨r 5min
bei 65◦C gewaschen und dann bei Zimmertemperatur fu¨r 5min in 1x PBD gelegt. Schließ-
lich wurde als Einbettungsmedium ProLong Gold (Invitrogen, Karlsruhe, Deutschland)
verwendet um ein Ausbleichen der Pra¨parate zu verringern.
Vergleich beider Mikroskope in biologischen Pra¨paraten: Wie bereits in Abschnitt 6.1.2
gezeigt wurde sind die SMI-Gro¨ßenmessungen unabha¨ngig von der verwendeten Wellenla¨n-
ge mo¨glich. Fu¨r Nanokugeln wurde zusa¨tzlich bereits gezeigt, dass der bisher verwendete
Aufbau mit zwei Objektiven und der Spiegel-Aufbau anna¨hernd die gleichen Eigenschaften
hinsichtlich der Gro¨ßenbestimmung haben. Im Folgenden werden Messungen vorgestellt,
die die Leistungsfa¨higkeit des Spiegel-Aufbaus bei biologischen Pra¨paraten u¨berpru¨fen. Da-
zu wurde derselbe Objekttra¨ger zuerst bei 458nm Wellenla¨nge mit dem Spiegel-Aufbau
untersucht, und dann mit 488nm Anregung im konventionellen SMI-Mikroskop aufgenom-
men. Aus praktischen Gru¨nden war es nicht mo¨glich dieselbe Wellenla¨nge fu¨r beide Auf-
bauten zu verwenden, und so einen noch direkteren Vergleich zu ermo¨glichen.
Abbildung 6.11 zeigt eine typische zweidimensionale Aufnahme im Fokus des Objektivs
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458nm, µ ± σ = 150nm ± 24nm
488nm, µ ± σ = 156nm ± 32nm
Abbildung 6.12: Kumulative Ha¨ufigkeitsverteilung der fu¨r die 7q22 Chromatinregion
gemessen Gro¨ßen bei 458nm Anregungswellenla¨nge und Spiegel-Aufbau verglichen mit
488nm Anregungswellenla¨nge und konventioneller SMI-Mikroskopie. Die Mittelwerte µ
und Standardabweichungen σ der Verteilungen sind ebenfalls angegeben.
und die entsprechenden axialen Intensita¨tverteilungen der markierten Chromatinregionen.
Mit dem in Kapitel 5 erla¨uterten Verfahren wurde der Modulationskontrast R bestimmt,
der wiederum in eine Gro¨ße umgerechnet wurde. Bei dieser Berechnung wurde eine ku-
gelfo¨rmige Farbstoffverteilung zugrunde gelegt. Das Signal-Rausch-Verha¨ltnis der axialen
Intensita¨tsverteilung in diesem biologischen Pra¨parat ist vergleichbar mit den Werten, die
in Testpra¨paraten mit Nanokugeln gewonnen wurden.
Die Gro¨ßen, die bei der Auswertung bestimmt wurden, sind in Abbildung 6.12 in einer ku-
mulativen Ha¨ufigkeitsverteilung dargestellt. Fu¨r λ = 458nm und Spiegel-Aufbau wurden
203 Fluoreszenzsignale analysiert, die in 90 verschiedenen Zellkernen lagen. Dabei kam
es je nach Zellzyklus vor, dass neben zwei auch drei oder vier Signale pro Zelle detektiert
wurden. Ferner war der Fit nicht bei allen detektierten Signalen erfolgreich. Der Mittelwert
und die Standardabweichung der gemessenen Gro¨ßenverteilung wurde zu 150±24nm be-
stimmt. Bei 488nm Anregung und dem konventionellen Aufbau wurden 43 Objekte erfolg-
reich ausgewertet. Der Mittelwert und die Standardabweichung betragen hier 156±32nm.
Die Bewertung der beiden Gro¨ßenverteilungen und der Test auf einen Unterschied der
Mittelwerte erfolgt mit dem t-Test. Dies ist ein Hypothesentest aus der mathematischen
Statistik zum Vergleich der Mittelwerte zweier normalverteilter Grundgesamtheiten. Ein
zweiseitiger t-Test angewandt auf die gemessenen Verteilungen liefert ein 95% Konfiden-
zintervall fu¨r die Differenz des Mittelwertes der Gro¨ße bei 458nm- und 488nm-Anregung
von I = [−16nm, 5nm]. Damit ist kein statistisch signifikanter Unterschied messbar.
Aus dem Mittelwert der bestimmten Gro¨ße der 7q22 Chromatin-Region kann man na¨her-
ungsweise die Kompaktierung des Chromatins im Zellkern wa¨hrend der Interphase ab-
scha¨tzen. Denn die La¨nge von 1kbp des linearen, nicht weiter gefalteten DNA-Doppel-
stranges entspricht etwa 340nm. Beru¨cksichtigt man die Sondenla¨nge von 100kbp erha¨lt
60 Messungen und Ergebnisse
























Normoxie, µ ± σ = 137nm ± 32nm 
Hypoxie, , µ ± σ = 141nm ± 31nm
Abbildung 6.13: Kumulative Ha¨ufigkeitsverteilung der gemessenen Gro¨ßen fu¨r die 7q22
Chromatinregion bei Hypoxie und normalen Sauerstoffbedingungen.
man fu¨r die bei 458nm Anregung gemessene mittlere Gro¨ße eine Kompaktierung verglichen
zum linearem DNA-Strang von 1:227.
Bei der Auswertung der Daten fu¨r die Beleuchtungswellenla¨nge 458nm wurden insgesamt
203 Objekte detektiert. Davon konnten 176 erfolgreich ausgewertet werden. Die Zahl der
verworfenen Signale setzt sich folgendermaßen zusammen: Bei 10 Objekten konvergierte
die Fit-Routine nicht; bei 14 Objekten wich die effektive Wellenla¨nge des Modulationssi-
gnals um mehr als 50nm von der mittleren effektiven Wellenla¨nge λeff = λill/n = 301nm
aller Messungen ab; bei 3 Objekten war die lateraler Halbwertsbreite der Intensita¨tsver-
teilung gro¨ßer als 800nm. Bei der 488nm-Anregung wurden 50 Objekte detektiert und 43
erfolgreich ausgewertet. Hier wurden Objekte mit einer zu großen Abweichung der effek-
tiven Wellenla¨nge bereits bei der Auswertung verworfen. 7 Objekte wurden wegen einer
lateralen Halbwertsbreite der Intensita¨tsverteilung gro¨ßer als 800nm verworfen.
Einfluss der Pra¨paration: Zur geplanten Untersuchung der hypoxieinduzierten Genex-
pression ist es no¨tig die Zellen, die fu¨r die Pra¨paration verwendet werden, vor der Fluores-
zenzmarkierung in einer speziellen Hypoxiekammer zu halten,in welcher der Sauerstoffan-
teil der Luft geregelt werden kann. Die Pra¨parate wurden fluoreszenzmarkiert fu¨r normale
Sauerstoffbedingungen und Hypoxie. Obwohl im verwendeten Zelltyp U2OS bei Sauerstoff-
mangel keine erho¨hte Transkription des EPO-Gens auftritt, la¨sst sich mit diesem Experi-
ment die Pra¨parationsmethode fu¨r eine spa¨tere, genauere Untersuchung in einem anderen
Zelltyp u¨berpru¨fen, der EPO unter Hypoxie u¨berexprimiert.
Das Ergebnis dieser Untersuchung zeigt Abbildung 6.13 als kumulative Ha¨ufigkeitsverteil-
ung. Fu¨r Normoxie wurden 102 Fluoreszenzsignale ausgewertet. Der Mittelwert und die
Standardabweichung der Gro¨ßenverteilung sind 137±32nm. Im Falle der Pra¨parate, die un-
ter hypoxischen Bedingungen pra¨pariert wurden, konnten 83 Fluoreszenzsignale ausgewer-
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tet werden. Der Mittelwert der Gro¨ße und die Standardabweichung betragen 141±31nm.
Fu¨r einen Vergleich beider Verteilungen wurde wieder der zweiseitige t-Test verwendet.
Das 95% Konfidenzintervall fu¨r die Differenz der Mittelwerte von Hypoxie und Normo-
xie ist I = [−5nm, 13nm]. Auch hier konnte kein statistisch signifikanter Unterschied der
beiden Verteilungen gefunden werden.
Bei diesen Messungen konnten fu¨r Hypoxie 111 Objekte detektiert werden und 102 erfolg-
reich ausgewertet werden. Bei Normoxie ergab sich ein Verha¨ltnis detektiert zu auswertbar
von 85:83 Objekten. Die Kriterien fu¨r das Verwerfen eines detektierten Objekts wurden
analog zu oben angewendet.
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6.2 Spektrale Pra¨zisionsdistanzmikroskopie
In diesem Abschnitt werden die Messungen und Ergebnisse zur spektralen Pra¨zisions-
distanzmikroskopie (SPDM) vorgestellt, die an einem konfokalen Laserscanningmikroskop
(CLSM) durchgefu¨hrt wurden. Wie in Abschnitt 3.6 erla¨utert, ist eine genaue Bestim-
mung der chromatischen Verschiebung die wichtigste Voraussetzung fu¨r reproduzierbare
Distanzmessungen, weshalb hierauf der Schwerpunkt dieses Abschnitts liegt.
6.2.1 Durchfu¨hrung der Messungen
Die chromatische Verschiebung wird an multispektralen Nanokugeln (TetraSpeck5 Beads)
mit 200nm Durchmesser bestimmt. Es handelt sich dabei um Polystyrol Nanokugeln, in
deren Polymermatrix zufa¨llig verteilt vier verschiedene Typen von Farbstoff-Moleku¨len
mit unterschiedlichen Anregungs- und Emissionsspektren eingebaut sind. Die Maxima der
Anregungswellenla¨nge liegen bei oder nahe bei den Wellenla¨ngen 351nm, 488nm, 568nm
und 647nm wie sie ein Argon-Ionen-Laser oder Argon-Krypton-Mischgaslaser liefert. Da
die Schwerpunkte der Farbstoffverteilung koinzidieren, sind diese multispektralen Nano-
kugeln ein geeignetes Objekt, um die chromatische Verschiebung zu kalibrieren. Noch
kleinere Kalibrationsobjekte wa¨ren nach theoretischen U¨berlegungen von Vorteil, da der
Durchmesser von 200nm bereits im Bereich der lateralen optischen Auflo¨sung liegt. Da-
durch wird die aufgenommene Intensita¨tsverteilung verbreitert und damit die Lokalisati-
onsgenauigkeit verringert. Versuche mit 100nm TetraSpeck Nanokugeln zeigen aber ein
wesentlich schlechteres Signal-Rausch-Verha¨ltnis, das die Lokalisationsgenauigkeit sta¨rker
negativ beeinflusst. Es wurden deshalb keine weiteren Untersuchungen in dieser Richtung
vorgenommen.
Die Nanokugeln wurden analog zu Abschnitt 6.1.1 auf ein Deckglas mit 170µm Dicke oder
einen Standardobjekttra¨ger pra¨pariert. Auch hier wurde als Einbettungsmedium gegen
Ausbleichen und zur Anpassung des Brechungsindex n VectaShield mit n = 1, 47 verwen-
det. Bei den Aufnahmen am CLSM6 wurden folgende Einstellungen gewa¨hlt: Objektiv 63x,
NA=1,4, PlanApo, O¨limmersion, Leica; Lochblende: 0, 70 · dAiry; Voxelgro¨ße x/y: 78nm;
Voxelgro¨ße z: 161nm. In jeder Ebene wurde mehrere, 4 oder 8 je nach Messung, Aufnah-
men u¨berlagert und gemittelt, um das Signal-Rausch-Verha¨ltnis zu verbessern. Mit diesen
Einstellungen ist das beobachtbare Gesichtsfeld 40µm×40µm groß.
Fu¨r die Datenauswertung werden die Bilder zuerst in jeder lateralen Ebene des dreidimen-
sionalen Datensatzes mit einem Gauß-Filter (Gro¨ße: 3Pixel× 3Pixel, σ = 1Pixel) gefiltert.
Danach wird fu¨r jede Ebene ein mittlerer Hintergrundwert abgezogen. Die Intensita¨ts-
schwerpunkte der detektierten Fluoreszenzsignale werden nach Gleichung 3.12 bestimmt.
Dabei wird gthresh in der Regel gleich 10% der maximalen Intensita¨t des Fluoreszenzsignals
gewa¨hlt, dessen Intensita¨tsschwerpunkt bestimmt wird.
Die Implementierung des Algorithmus auf einem Rechner erfolgte mit der betriebssys-
temunabha¨ngig einsetzbaren Software Matlab (The MathWorks7). Der dreidimensionale
Datensatz wird dabei fu¨r jeden Farbkanal in den Speicher des Rechners gelesen, visuali-
5Molecular Probes, Invitrogen GmbH, Karlsruhe, http://www.probes.com
6TCS NT, Leica, http://www.leica-microsystems.com
7Natick, USA,http://www.mathworks.com
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Abbildung 6.14: xz-Aufnahme eines multispektralen Beads mit 200nm Durchmesser auf
dem Deckglas und dem Objekttra¨ger bei einer Eindringtiefe 70µm.
siert und der Hintergrund wird korrigiert. Die Koordinaten des Intensita¨tsschwerpunkts
in den jeweiligen Farbkana¨len werden durch Klicken mit der Maus auf das betreffende
Objekt berechnet. Die Koordinaten der jeweiligen Objekte werden in Matlab-Variablen
gespeichert und stehen fu¨r die Weiterverarbeitung, wie die Korrektur der chromatischen
Verschiebung, zur Verfu¨gung. In Kombination mit dem automatischen Objektdetektions-
Algorithmus, der auch bei der Auswertung der SMI-Mikroskopdaten eingesetzt wird, ko¨n-
nen große Mengen an Daten in kurzer Zeit ausgewertet werden.
6.2.2 Bestimmung der chromatischen Verschiebung
Um die Problematik der chromatischen Verschiebung zu veranschaulichen, zeigt Abbil-
dung 6.14 Aufnahmen eines xz-Scans eines multispektralen TetraSpeck-Beads. Die un-
tersuchten Objekte befanden sich dabei auf dem Deckglas oder auf dem Objekttra¨ger
eingebettet mit einer etwa 70µm dicken Schicht Vectashield. In Abbildung 6.14 wurde den
Intensita¨tsverteilungen eines jeden der drei Farbkana¨le eine Farbe aus dem RGB-Farbraum
(rot, gru¨n, blau) zugewiesen. Falls die aufgenommenen Intensita¨tsverteilungen koinzidie-
ren, also keine chromatische Verschiebung auftritt, erscheint die resultierende Verteilung
in weißer Farbe. Hier erkennt man allerdings bereits fu¨r Objekte auf dem Deckglas, dass
der obere Rand der Verteilung blau und rot und der untere gru¨n erscheint. Nur in der
Mitte ist das Bild des TetraSpeck Beads weiß. Dies macht den Einfluss der chromatischen
Verschiebung deutlich sichtbar. Bei Objekten, die sich auf dem Objekttra¨ger befinden, tritt
derselbe Effekt auf. Zusa¨tzlich zur chromatischen Verschiebung spielt in diesem Falle die
effektive PSF, die in axialer Richtung von etwa 500nm auf 2,5µm verbreitert wird, eine
Rolle. Dadurch wird ebenfalls die Lokalisationsgenauigkeit der Bestimmung des Intensi-
ta¨tsschwerpunkts beeintra¨chtigt und so die Korrektur des chromatischen Shifts wesentlich
unpra¨ziser. Als Folgerung ergibt sich aus diesen Betrachtungen, dass die zu untersuchenden
Objekte fu¨r pra¨zise Messungen auf das Deckglas pra¨pariert werden sollten.
Da durch mechanische Instabilitaten beim Abrastern des Pa¨parats im CLSM die Intensi-
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Abbildung 6.15: Vektordiagramme zur Darstellung der chromatischen Verschiebung in
lateraler (oben) und axialer Richtung (unten). Eingezeichnet ist die chromatische Verschie-
bung der Position, die aus den in zwei verschiedenen Farbkana¨len detektierten Signalen
bestimmt wurde. Die Vektoren geben die Richtung der Verschiebung an, nicht jedoch den
absoluten Wert.
ta¨tsschwerpunkte verschoben werden ko¨nnen, wird zuerst u¨berpru¨ft wie groß die Verschie-
bung im gleichen Farbkanal bei zwei aufeinander folgenden Messungen ist. Dazu wurden
die Schwerpunkte von 13 Objekten in den Farbkana¨len 488nm, 568nm und 647nm un-
tersucht. Es ergeben sich als Mittelwerte der euklidischen dreidimensionalen Distanzen
zwischen den Schwerpunkten der aufeinander folgenden Messungen: -2,1±7,9nm (488nm);
1,0±2,0nm (568nm); 1,2±4,3nm (647nm). Die Fehler der Messungen entsprechen den Stan-
dardabweichungen. Das Signal-Rausch-Verha¨ltnis im 488nm-Farbkanal ist verglichen mit
den beiden anderen wesentlich schlechter, was sich auch in den Resultaten widerspiegelt.
Die Ursache ist vermutlich eine schlechtere Anregbarkeit der TetraSpeck Beads bei der
Wellenla¨nge 488nm oder eine geringe Konzentration des entsprechenden Fluoreszenzfarb-
stoffs.
Fu¨r eine genaue Analyse der chromatischen Verschiebung wurden mehrere Datensa¨tze mit
den Koordinaten der Intensita¨tsschwerpunkte zusammengefasst, die jeweils in der Mitte
des Gesichtsfeldes aufgenommen wurden. Die Richtungsabha¨ngigkeit der chromatischen
Verschiebung ist in Abbildung 6.15 sowohl fu¨r die laterale, als auf fu¨r die axiale Richtung,
dargestellt. Die La¨nge eines Vektors gibt die Richtung und die Gro¨ße der Verschiebung an,
jedoch nicht deren absoluten Wert.
Die Abha¨ngigkeit der chromatischen Verschiebung von der Position im Gesichtsfeld des
Objektivs ist offensichtlich. Die lateralen Verschiebungen steigen ausgehend von einer opti-
schen Achse, fu¨r welche die Verschiebung verschwindet, linear nach außen an. Fu¨r 488nm-
568nm liegt diese optische Achse außerhalb des aufgenommenen Gesichtsfeldes. Im linken,
oberen Bild in Abbildung 6.15 erkennt man wie die Verschiebung in der oberen linken Ecke
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Chromatische Verschiebung
µ± σ
Farbkanal x y z
488-568 22±11 -20±12 -10±15
488-647 33±24 2±22 173±17
568-647 11±15 22±14 183±9
Tabelle 6.5: Die chromatische Verschiebung gemessen an 200nm TetraSpeck Beads, die
auf das Deckglas pra¨pariert wurden. Insgesamt wurden 291 Objekte aufgenommen. Der
Mittelwert der Messungen ist mit µ und die Standardabweichung mit σ bezeichnet.
Abbildung 6.16: Laterale chromatische Verschiebungen am Beispiel des 568-647-
Farbkanals. Zur Visualisierung wird die Verschiebung in der dritten Dimension dargestellt.
Mit dieser interpolierten Korrekturebene wird die chromatische Verschiebung korrigiert.
des Bildes kleiner wird und vermutet die optische Achse dort. Das gesamte Gesichtsfeld
des Objektivs ist wesentlich gro¨ßer als der hier betrachtete Bereich. Die axiale Verschie-
bung hingegen besitzt nur eine geringe Richtungsabha¨ngigkeit und der Betrag bleibt na¨he-
rungsweise konstant u¨ber das Gesichtsfeld. Tabelle 6.5 fasst die Werte der chromatischen
Verschiebung zusammen. Die Verschiebung fu¨r die jeweilige Kombination der Farbkana¨le
wurde dabei aus der Differenz der Position in beiden Kana¨len berechnet. So bezeichnet
beispielsweise 488-568 den chromatischen Shift zwischen dem 488nm- und dem 568nm-
Farbkanal. Die Mittelwerte sind in lateraler Richtung <35nm mit Standardabweichungen
von etwa 20nm. In axialer Richtung verschwindet im Rahmen der Messungenauigkeit von
15nm die chromatische Verschiebung fu¨r den 488-568-Farbkanal. Fu¨r die Kana¨le 488-647
und 568-647 betra¨gt der Mittelwert etwa 180nm. Negative Werte in axialer Richtung be-
deuten, dass der Intensita¨tsschwerpunkt des an zweiter Stelle genannten Farbkanals na¨her
am Objektiv liegt.
Diese gemessenen chromatischen Verschiebungen bildeten die Basis fu¨r die Methode zur
Korrektur der Intensita¨tsschwerpunkte. Fu¨r die axiale Richtung ist die Annahme eines
konstanten Shifts u¨ber das gesamte Gesichtsfeld gerechtfertigt. Die gemessenen Schwer-
punkte werden korrigiert, indem der mittlere Wert der Verschiebung fu¨r den entsprechen-
den Farbkanal zu den gemessenen Koordinaten addiert wird. In lateraler Richtung wird
die lineare Abha¨ngigkeit der Verschiebung dadurch beru¨cksichtigt, dass fu¨r die x- und
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y-Richtung jeweils eine Ebene an die Werte des Shifts angepasst wird. Mit diesen Kor-
rekturebenen werden die lateralen Intensita¨tsschwerpunkte berichtigt. In Abbildung 6.16
sind diese interpolierten Korrekturebenen fu¨r die Verschiebung zwischen dem 568nm- und
647nm-Farbkanal gezeigt. Der chromatische Shift ist hier anders als in Abbildung 6.15 nicht
durch die La¨nge eines Vektors, sondern durch eine weitere, dritte Dimension dargestellt.
Die Korrekturebenen fu¨r die laterale Richtung werden zusammen mit der axialen Verschie-




Farbkanal x y z
488-568 7±6 4±5 4±11
488-647 7±6 1±7 -22±13
568-647 -1±4 -3±5 -27±8
Tabelle 6.6: Der Mittelwert µ und die Standardabweichung σ der chromatischen Verschie-
bungen nach Korrektur mit den gespeicherten der Kalibrationsfunktionen. Die 28 auf dem
Deckglas pra¨parierten TetraSpeck Beads mit 200nm Durchmesser wurden drei Monate
nach der Kalibrationsmessung untersucht.
Die SPDM-Kalibrierung geht davon aus, dass sich der chromatische Shift im Laufe der Zeit
nicht oder nur wenig a¨ndert. Um diese Annahme zu u¨berpru¨fen, wurden drei Monate spa¨ter
Messungen an multispektralen Nanokugeln vorgenommen und die Intensita¨tsschwerpunk-
te mit den gespeicherten Kalibrationsfunktionen korrigiert. Die Ergebnisse aus Tabelle 6.6
zeigen, dass die chromatischen Abberationen lateral bis auf wenige Nanometer Abweichung
korrigiert werden. Axial wird die chromatische Verschiebung auf wenige zehn Nanometern
verringert. Die schlechtere Korrektur in axialer Richtung liegt mo¨glicherweise an der ge-
ringeren optischen Auflo¨sung in dieser Richtung und damit gro¨ßeren Intensita¨tsverteilung
der fluoreszierenden Objekte.
Weiterhin wurde die Abha¨ngigkeit der Shifts von der Eindringtiefe in das Pra¨parat unter-
sucht. TetraSpeck Beads, die mit VectaShield (Brechungsindex n ≈ 1, 47) als Einbettungs-
medium pra¨pariert wurden, wurden dazu bei 0µm, 8µm, 14µm und 20µm Eindringtiefe
in das Medium aufgenommen. Wie Tabelle 6.7 zeigt, a¨ndern sich die lateralen Verschie-
bungen nicht signifikant und ko¨nnen sehr gut korrigiert werden. Der resultierende Fehler
betra¨gt etwa 10nm. Hingegen sind die Werte in axialer Richtung gro¨ßer und besitzen einen
maximalen Unterschied von etwa 50nm bei 20µm Eindringtiefe. Die Korrektur fu¨hrt aber
immer noch zu sehr viel besseren Ergebnissen.
6.2.3 Chromatische Verschiebung in Zellen
Zum Test der Methode in biologischen Pra¨paraten wurde ein biologisches, zweifarbigmar-
kiertes Kalibrationsobjekt verwendet. In Lymphozyten, die auf dem Objekttra¨ger fixiert
wurden, wurde die RP11-447A7 Genregion auf Chromosom 9 mit Alexa488 und Cy5 dop-
pelt fluoreszenzmarkiert. Als DNA-Sonde kam ein mit Nick-Translation doppelt markierter
BAC (bacterial artificial chromosome) -Klon mit 69kbp La¨nge zum Einsatz. Die Pra¨parati-
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Chrom. Verschiebung µ± σ (nm)
Eindringtiefe Farbkanal x y z
8µm 488-568 19±9 -21±10 -25±25
104 Objekte 488-647 27±21 0±18 183±29
568-647 8±15 21±11 209±22
14µm 488-568 18±13 -24±12 -3±11
34 Objekte 488-647 31±25 -12±22 205±13
568-647 13±15 12±13 208±8
20µm 488-568 19±10 -25±11 4±35
64 Objekte 488-647 35±27 -6±23 220±38
568-647 16±21 20±15 225±14
Tabelle 6.7: Der Mittelwert µ und die Standardabweichung σ der nicht korrigierten
chromatischen Verschiebung fu¨r verschiedene Eindringtiefen.
Chrom. Verschiebung
µ± σ (nm)
Farbkanal x y z
Alexa488-Cy5 37±34 -41±15 129±48
Korr. chrom. Verschiebung
µ± σ (nm)
Alexa488-Cy5 2±39 19±41 -2±48
Tabelle 6.8: Der Mittelwert µ und die Standardabweichung σ der chromatische Ver-
schiebungen in doppelt markierten biologischen Kalibrationsobjekten nicht korrigiert und
nachdem die Korrektur durchgefu¨hrt wurde.
on wurde von Dipl.-Phys. Susanne Fenz durchgefu¨hrt. Weitere Informationen hierzu finden
sich in [32]. Bei der Aufnahme der Zellen wurden am CLSM der gru¨ne (λex = 488nm) und
der rote (λex = 647nm) Farbkanal mit den oben beschriebenen Einstellungen verwendet.
Besonders wurde darauf geachtet, dass sich das aufzunehmende Objekt in der Mitte des
Gesichtsfeldes befand. Der Schwellwert bei der schwerpunktsbasierten Lokalisation wurde
zu gthresh = 0, 3 gewa¨hlt.
Um die Kalibrationsfunktion zu ermitteln wurden 16 Zellen, beziehungsweise 32 Fluores-
zenzsignale, aufgenommen, die Intensita¨tsschwerpunkte bestimmt und die Funktionen fu¨r
die axiale und laterale Richtung berechnet. Eine Woche darauf wurden erneut 12 Signale
der doppelt markierten Probe aufgenommen und ausgewertet. Die chromatischen Ver-
schiebungen vor und nach der Korrektur sind in Tabelle 6.8 dargestellt. In lateraler Rich-
tung betrug die Verschiebung zwischen den Farbkana¨len 37±34nm in x- und -41±15nm
in y-Richtung. Durch die Korrektur mit den Kalibrationsfunktionen konnten die Shifts
zwischen Alexa488 und Cy5 auf 2±39nm fu¨r die x- und 19±41nm fu¨r die y-Richtung ver-
ringert werden. In axialer Richtung wurde die chromatische Verschiebung von 129±48nm
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auf -2±48nm erniedrigt. Fu¨r alle drei Raumrichtungen konnte also der Shift innerhalb
der Fehlergrenzen erfolgreich korrigiert werden. Die Pra¨zision wie sie mit multispektra-
len Nanokugeln erreicht wurde, konnte in diesen biologischen Proben nicht reproduziert
werden. Dies liegt unter anderem daran, dass Brechungsindexvariationen in biologischen
Pra¨paraten durch unterschiedliche Brechungsindizes von biologischen Strukturen und Ein-
bettungsmedium auftreten ko¨nnen. Dadurch wird zum einen die Lokalisationsgenauigkeit




Das neu entwickelte und aufgebaute Zweiphotonenmikroskop wurde anhand der folgenden
Messungen bezu¨glich axialer und lateraler Auflo¨sung charakterisiert. Die Abbildungseigen-
schaften von CLSM, SMI-, und Zweiphotonenmikroskopie werden mit Aufnahmen von Pol-
lenko¨rnern demonstriert. Anschließend wird die Anregbarkeit verschiedener Fluoreszenz-
farbstoffe in biologischen Pra¨paraten untersucht. Messungen der Fuoreszenzlebensdauer
wurden mit dem triggerbaren Bildversta¨rker als Detektor realisiert.
6.3.1 Durchfu¨hrung der Messungen
Zur Analyse des Aufbaus wurde ein Objekttra¨ger verwendet, auf dem sich eine du¨nne, et-
wa 1, 5− 2µm dicke Schicht des Farbstoffs Fluorescein (Absorptionsmaximum λ = 496nm,
Emissionsmaximum λ = 525nm) befand. Die Markierung mit dem Farbstoff wurde von
Dipl.-Ing. Heiz Eipel durchgefu¨hrt. Bei der Charakterisierung des Auflo¨sungsvermo¨gens
des Zweiphotonenmikroskops kamen Nanokugeln mit 140nm, 290nm und 390nm Durch-
messer von Duke Scientific8 zum Einsatz. Die Pra¨paration erfolgte auf dem Deckglas ana-
log zu Abschnitt 6.1.1. Die Pollenko¨rner eines Ga¨nseblu¨mchens (Bellis perennis) von der
Institutswiese wurden aus den Ro¨hrenblu¨ten extrahiert und auf einen Objekttra¨ger auf-
gebracht. Glyzerin (Brechungsindex n ≈ 1, 47) diente als Einbettungsmedium. Auf das
Pra¨parat wurde ein Deckglas gelegt, das an den Ra¨ndern mit Nagellack fixiert wurde.
Der Pumplaser wurde bei den Messungen bei einer Leistung von 8W betrieben. Der Titan-
Saphir-Laser emittiert dann Laserlicht mit einer mittleren Leistung von 0,6W. Ein großer
Teil dieser Leistung gelangt nicht bis ins Objektiv und geht im Aufbau verloren. Da die Ge-
samtleistung aber ausreichend ist, musste das Mikroskop in dieser Richtung nicht optimiert
werden. Direkt vor dem Objektiv betra¨gt die mittlere Leistung nur noch 24mW, was fu¨r
die relevanten Anwendungen ausreichend ist. Ho¨here Leistungen fu¨hren zu Scha¨digungen
des Pra¨parats durch Erwa¨rmung und Bleichen des Fluoreszenzfarbstoffs.
Bei den Aufnahmen wurden folgende Parameter gewa¨hlt: Integrationszeit der CCD-Kame-
ra 0,8s, laterale Voxelgro¨ße 80nm oder 160nm (binnig=1), axiale Voxelgro¨ße 200nm. Bei
der Aufnahme der Pollenko¨rner wurde wegen der Gro¨ße der Objekte eine axiale Voxelgro¨ße
von 400nm gewa¨hlt. Der y-Scanner wird bei etwa 8kHz betrieben. Da in beiden Richtungen
gescannt wird betra¨gt die effektive Linienscanrate 16kHz. Das bedeutet, dass eine Line in
≈62,5µs abgerastert wird. Damit bestimmt sich die Verweildauer des Fokus pro Pixel zu
≈49ns/Pixel. Die Repetitionsrate des Lasers betra¨gt 76MHz, also wird alle 13,2ns ein
Puls emittiert. Pro Pixel und Scan treffen folglich ≈3,8Pulse auf die Probe. Der x-Scanner
rastert das Pra¨parat mit 30Hz ab. Um von einer Line zur anderen zu gelangen beno¨tigt der
Fokus also≈33µs/Pixel. Pro y-Linienscan wird der Fokus damit um≈2 Pixel in x-Richtung
verfahren. Da die laterale Ausdehnung des Fokuspunkts gro¨ßer als 2 Pixel (160nm) ist, wird
dadurch sichergestellt, dass das Gesichtsfeld homogen ausgeleuchtet wird. Die Gro¨ße des
gesamten Gesichtsfelds betra¨gt 102×82µm2.
Fu¨r die Datenauswertung wurde zuerst fu¨r jede Ebene ein konstanter mittlerer Hinter-
grundwert abgezogen. Bei stark verrauschten Datensa¨tzen wurden die Aufnahmen fu¨r jede
Ebene des Datensatzes mit einem 3Pixel× 3Pixel großen Gauß-Filter mit Standardabwei-
8Palo Alto, USA, http://www.dukescientific.com
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chung σ = 1Pixel gefiltert. An die Intensita¨tsverteilungen des Fluoreszenzsignals wurde in
lateraler Richtung eine zweidimensionale Gauß-Funktion angepasst. In axialer Richtung
wurde im Mittelpunkt der lateralen Verteilung ein Intensita¨tsprofil extrahiert und eine ein-
dimensionale Gauß-Funktion fu¨r den Fit verwendet. Die Gauß-Funktionen geben in sehr
guter Na¨herung die gemessenen Intensita¨tsverteilungen wieder und zeichnen sich zusa¨tzlich
durch einen gut konvergierenden Fit aus.
6.3.2 Charakterisierung des Aufbaus
Abbildung 6.17 zeigt das mit einem Spektrometer (Coherent) gemessene Emissionsspek-
trum des Titan-Saphir-Lasers. Die Zentralwellenla¨nge liegt bei λ = 773nm. Die Halb-
wertsbreite des Spektrums des Lasers wurde durch einen Fit mit einer Gauß-Funktion zu
∆λ = 3, 35 ± 0, 02nm bestimmt. Unter der Annahme eines chirpfreien Pulses, das heißt
eines Pulses mit einer Tra¨gerfrequenz ohne zeitliche Abha¨ngigkeit, gilt fu¨r die Pulsdauer
beziehungsweise die spektrale Bandbreite τ1/2 [74]:
τ1/2 = 0, 315
λ2
c ·∆λ . (6.1)
Damit berechnet sich die Pulsla¨nge zu τ1/2 = 187± 35fs.
Die Pulsla¨nge wurde zusa¨tzlich mit einem Autokorrelator (Micro$cor near IR, NT&C9)
direkt nach der Austrittso¨ffnung des Lasers gemessen. Die Halbwertsbreite des Autokor-
relationssignals betrug τakorr = 258 ± 9fs. Pulse, die von Titan-Saphir-Lasern emittiert
werden, besitzen im Allgemeinen eine sech2-Form10. Aus dem Autokorrelationssignal be-
rechnet sich damit die Pulsbreite zu τ1/2 = τakorr/1, 55 = 166 ± 6fs. Die beiden Werte
fu¨r die Pulsbreite stimmen im Rahmen des Messfehlers u¨berein, wobei der u¨ber die Breite
des Spektrums gemessene Wert eine wesentlich geringere Genauigkeit besitzt, weshalb eine
Messung u¨ber die Autokorrelation zu bevorzugen ist.
Die homogene Ausleuchtung des gesamten Gesichtsfeldes der CCD-Kamera wurde anhand
eines Pra¨parats u¨berpru¨ft, bei dem sich auf dem Objekttra¨ger eine du¨nne Schicht des Fluo-
reszenzfarbstoffs Fluorescein befand. Abbildung 6.18 zeigt eine laterale Ebene der Schicht
wie sie im Mikroskop aufgenommen wurde. Im Zentrum ist die Fluoreszenzintensita¨t ho-
mogen, jedoch gro¨ßer als in den Randbereichen. Vor allem in den Ecken des Gesichtsfeldes
ist die Intensita¨t niedriger. Diese Abweichungen sind jedoch relativ gering, sodass die An-
regung na¨herungsweise gleichma¨ßig u¨ber das Gesichtsfeld erfolgt.
Um die Auflo¨sung des Mikroskops zu untersuchen, wurden fluoreszierende Nanokugeln mit
140nm, 290nm und 390nm Durchmesser aufgenommen. Tabelle 6.9 zeigt die bestimmten
Werte fu¨r die laterale FWHMlat und die axiale Halbwertsbreite FWHMaxial, die sich aus
den an die Daten angepassten Gauß-Funktionen ergeben. Angegeben sind die Mittelwerte
mehrerer gemessener Halbwertsbreiten und die Standardabweichungen der Einzelmessun-
gen als Fehlerabscha¨tzung. Fu¨r die Halbwertsbreite der Intensita¨tsverteilung wurde bei Na-
nokugeln mit 140nm Durchmesser FWHMlat = 352±76nm und FWHMaxial = 922±76nm
gemessen. Diese Werte sind gro¨ßer als die bei den 290nm-Kugeln gemessenen FWHMlat =
284 ± 20nm und FWHMaxial = 843 ± 80nm. Die Ursache dafu¨r liegt am schlechteren
9Marnheim, http://www.ntandc.de
10sech steht fu¨r die Hyperbelfunktion Sekans Hyperbolicus
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Abbildung 6.18: Aufnahme einer du¨nnen Schicht Fluorescein auf dem Objekttra¨ger, um
die homogene Ausleuchtung des gesamten Gesichtsfeldes im Zweiphotonenmikroskop zu
u¨berpru¨fen.
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Gro¨ße FWHMlat FWHMaxial Objekte
140nm 353±76 922±76 26
290nm 284±20 843±80 52
390nm 435±35 757±76 57
Tabelle 6.9: Mit Zweiphotonenmikroskopie an Nanokugeln gemessene laterale und axiale
Halbwertsbreiten des Fluoreszenzsignals.
Signal-Rausch-Verha¨ltnis fu¨r die 140nm Nanokugeln. Die axiale Halbwertsbreite bei den
390nm-Beads ist mit FWHMaxial = 757 ± 76nm geringer als bei den 290nm-Kugeln. Der
Grund hierfu¨r liegt eventuell an der Pra¨paration der 290nm Beads auf dem Objekttra¨ger,
sodass die PSF durch nicht optimal angepassten Brechungsindex Abberationen unterliegt.
In lateraler Richtung wurde fu¨r die 390nm-Nanokugeln FWHMlat = 435 ± 35nm gemes-
sen. Hier macht sich bereits eine Verbreiterung der Intensita¨tsverteilung durch die Gro¨ße
der Nanokugeln bemerkbar. Insgesamt betrachtet liegt die erreichbare Auflo¨sung mit dem
Zweiphotonenmikroskop also bei etwa 300nm in lateraler und 800nm in axialer Richtung.
Diese Werte sind etwas schlechter als die Theoriewerte von etwa 220nm lateral und 600nm
axial, die man fu¨r ein Objektiv mit numerischer Apertur 1,3 berechnet [93]. Die Ursache
hierfu¨r ko¨nnte eine etwas geringere effektive numerische Apertur des Objektivs sein, die
durch nicht optimal angepassten Brechungsindex hervorgerufen wird. Ferner ko¨nnte die
Ru¨ckapertur des Objektivs nicht vollsta¨ndig homogen ausgeleuchtet sein. Dennoch liegen
die experimentellen nahe an den theoretischen Werten, die in der Praxis im Allgemeinen
nur unter optimalen Bedingungen erreicht werden.
6.3.3 Vergleich der Abbildungseigenschafen
Zur Demonstration der Abbildungseigenschaften von CLSM, SMI-, und Zweiphotonenmi-
kroskopie wurde ein Pollenkorn eines Ga¨nseblu¨mchens (Bellis perennis) aufgenommen. Um
die Fa¨higkeit des jeweiligen Mikroskops optische Schnitte durch die Probe zu legen zu de-
monstrieren, eignet sich solch ein ausgedehntes Objekt mit feinen Spitzen sehr gut. Zudem
ist eine Fluorezenzmarkierung nicht notwendig, da eine effektive Fluoreszenzanregung von
Substanzen im Pollenkorn mit Einphotonenanregung im blauen/gru¨nen Spektralbereich
beziehungsweise nahen Infrarot bei der Zweiphotonenanregung mo¨glich ist. Dieser Prozess
wird als Autofluoreszenz bezeichnet.
Bei der Durchfu¨hrung der Messungen wurden wa¨hrend der Aufnahme folgende Parameter
gewa¨hlt: Zweiphotonenmikroskop: Voxelgro¨ße x/y: 160nm, Voxelgro¨ße z: 400nm, Integra-
tionszeit 0,8s, Binning: 1, Gesichtsfeld gesamt 102×82µm2. CLSM: Voxelgro¨ße x/y: 78nm,
Voxelgro¨ße z: 405nm, Lochblende: 0,71·dAiry, Gesichtsfeld 40×40µm2, Mittelungen pro
Ebene: 3. SMI-Mikroskop: Voxelgro¨ße x/y: 53nm, Voxelgro¨ße z: 400nm, Integrationszeit:
0,24s, Binning: 0.
Abbildung 6.19 zeigt eine Galerie von Aufnahmen des Pollenkorns mit dem Zweiphotonen-
mikroskop bei denen der Objekttra¨ger in 400nm Schritten durch den Fokus des Objektivs
gefahren wurde. Aus Platzgru¨nden ist nur jede zweite Aufnahme abgebildet. Da durch
die quadratische Intensita¨tsabha¨ngigkeit die Zweiphotonenanregung auf die Fokusebene
beschra¨nkt ist, ko¨nnen optische Schnitte durch die Probe gelegt werden. Indem man das
6.3 Zweiphotonenmikroskopie 73
Objekt durch den Fokus des Objektivs bewegt, wird eine echte dreidimensionale Darstel-
lung des aufgenommenen Objekts ermo¨glicht. In den Aufnahmen sind die Spitzen des
Pollenkorns sowohl in lateraler als auch in axialer Richtung gut erkennbar. An den ersten
und letzten Bildern erkennt man, dass nur Strukturen des Objekts angeregt werden, die
sich in der Na¨he der Fokusebene befinden.
Bei der CLSM mit Einphotonenanregung wird die Probe entlang des gesamten vom Laser
durchstrahlten Bereichs zur Fluoreszenz angeregt. Das Fluoreszenzlicht aus Ebenen, die
außerhalb des Fokus liegen, wird durch eine Lochblende vor dem Detektor unterdru¨ckt.
Dadurch wird jeweils nur eine Ebene des untersuchten Objekts abgebildet. Durch Ras-
terung entlang der optischen Achse wird eine dreidimensionale Abbildung aufgenommen.
Abbildung 6.20 zeigt Abbildungen aus unterschiedlichen Ebenen des Pra¨parats. Es wurde
nur jede dritte Aufnahme dargestellt, sodass der Abstand zwischen den einzelnen Bildern
1,2µm betra¨gt. Die Abbildungseigenschaften entsprechen im Wesentlichen denen des Zwei-
photonenmikroskops.
Abbildung 6.21 zeigt die Aufnahmen aus verschiedenen axialen Ebenen, die mit dem SMI-
Mikroskop gemessen wurden. Der Abstand zwischen den Ebenen betra¨gt 1,6µm, da nur
jede vierte Aufnahme dargestellt wurde. Wie bereits in Kapitel 5 besprochen eignet sich ein
solches Objekt eigentlich nicht zur Untersuchung im SMI-Mikroskop, da die Ausdehnung zu
groß ist. Allerdings kann das SMI-Mikroskop unter diesen Bedingungen na¨herungsweise als
Epifluoreszenzmikroskop mit Laseranregung betrachtet werden. Da die gesamte Probe zu
Fluoreszenz angeregt wird, gibt es in jeder Ebene eine diffuse Hintergrundfluoreszenz aus
anderen Schichten, die sich mit dem eigentlichen Signal u¨berlagert. Insbesondere detektiert
man noch Fluoreszenz, wenn sich das Objekt bereits außerhalb der Fokusebene befindet
(letzte Aufnahmen in Abbildung 6.21). Die einzelnen Spitzen des Pollenkorns sind nur in
der lateralen Richtung erkennbar. Axial sind diese in den Bildern nicht zu identifizieren.
Die Mo¨glichkeit optische Schnitte durch die Probe zu legen ist demzufolge nicht gegeben.
Der Datensatz des Zweiphotonenmikroskops wurde mit Matlab (The MathWorks11) drei-
dimensional visualisiert. Dabei werden Voxel mit gleichem Intensita¨tswert durch eine in-
terpolierte Oberfla¨che verbunden. Eine auf diese Weise erzeugte Volumendarstellung des
Pollenkorns zeigt Abbildung 6.22. Die einzelnen Spitzen des Pollenkorns, welche Ausdeh-
nungen unter einem Mikrometer besitzen, sind in allen Raumrichtungen gut erkennbar.
Fu¨r eine genauere Analyse der untersuchten Objekte kann das Bild in den drei Raumrich-
tungen rotiert werden.
11Natick, USA, http://www.mathworks.com
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Abbildung 6.19: Demonstration der optischen Schnitte im Zweiphotonenmikroskop an-
hand eines Pollenkorns eines Ga¨nseblu¨mchens (Bellis perennis). Die Schrittweite zwischen
den einzelnen axialen Ebenen betra¨gt 800nm, d. h. jeder zweite optische Schnitt ist gezeigt





Abbildung 6.20: Demonstration der optischen Schnitte mit CLSM. Durch die Verwen-
dung der Lochblende wird nur das Fluoreszenzlicht aus der Fokusebene detektiert. Die
Schrittweite zwischen den einzelnen axialen Ebenen betra¨gt 1,2µm, d. h. jedes dritte Bild
ist gezeigt (Reihenfolge der Bilder von links oben nach rechts unten).
 

Abbildung 6.21: Aufnahme des Pollenkorns im SMI-Mikroskop. Der Abstand der axialen
Ebenen betra¨gt 1,6µm, d. h. jede vierte Aufnahme ist gezeigt (Reihenfolge der Bilder von
links oben nach rechts unten).





Abbildung 6.22: Dreidimensionale Visualisisierung des Pollenkorns eines Ga¨nseblu¨m-
chens (Bellis perennis), das mit dem Zweiphotonenmikroskop aufgenommen wurde. Die
einzelnen Spitzen des Korns mit Ausdehnungen <1µm sind deutlich zu erkennen. Das
dreidimensionale Bild kann auf dem Rechner beliebig rotiert werden und liefert dadurch
einen visuellen, dreidimensionalen Gesamteindruck des untersuchten Objekts, der aus den
einzelnen optischen Schnitten (vgl. Abbildung 6.19) nicht gewonnen werden kann.
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6.3.4 Anregung verschiedener Fluoreszenzfarbstoffe
Die Anwendbarkeit des Zweiphotonenmikroskops fu¨r biologische Fragestellungen ha¨ngt
hauptsa¨chlich von der Wahl des Farbstoffs ab. Zum einen sollte dieser sehr gut u¨ber die
Zweiphotonenabsorption anregbar sein, um ein mo¨glichst großes Signal detektieren zu
ko¨nnen. Zum anderen sollte er u¨ber einen la¨ngeren Zeitraum mo¨glichst wenig ausbleichen.
Um die Anregbarkeit verschiedener Farbstoffe u¨ber die Absorption zweier Photonen in
biologischen Pra¨paraten zu untersuchen, wurde das Zentromer von Chromosom 11 oder 1
in menschlichen Lymphozyten mit Fluoreszenz-in-situ-Hybridisierung (FISH) nach einem
Standardprotokoll fluoreszenzmarkiert. Die Pra¨paration wurde von Dr. Marion Cremer in
Mu¨nchen durchgefu¨hrt. In Tabelle 6.10 sind die analysierten Farbstoffe zusammengestellt.
Das ”+“ in der Tabelle deutet an, dass die Anregung mo¨glich war. Das ”−“ bedeutet, dass
nur ein unzureichendes Fluoreszenzsignal detektiert werden konnte.
Farbstoff Markierung Signal
Alexa488 Chr11, Zentromer +
Alexa514 Chr11, Zentromer +
Atto495 Chr11, Zentromer -
Cy3 Chr1, Zentromer -
Cy5 Chr11, Zentromer -
Tabelle 6.10: Zweiphotonenmikroskopie am Zentromer von Chromosom 11 in Lympho-
zyten, das mit verschiedenen Farbstoffen markiert wurde.
Im Allgemeinen liegt das Maximum der Zweiphotonenabsorption na¨herungsweise bei der
doppelten Wellenla¨nge des Einphotonen Absorptionsmaximums. Viele Fluoreszenzfarbstof-
fe weichen aber von dieser Regel ab, da die Auswahlregeln fu¨r den Zweiphotonenu¨bergang
andere sind als im Einphotonenfall. Die beiden Alexa-Farbstoffe mit Maxima der Einphoto-
nenabsorpion bei 488nm und 514nm lassen sich sehr gut mit der verwendeten Wellenla¨nge
773nm anregen. Abbildung 6.23 zeigt eine Projektion der maximalen Intensita¨t der drei-
dimensionalen Aufnahmen. Neben den Zentromeren, die als beugungsbegrenzte Punkte
abgebildet werden, ist in den Bildern der Zellkern erkennbar. Dies kommt durch Autofluo-
reszenz einzelner Bestandteile des Zellkerns oder durch eine Hintergrundhybridisierung
bei der FISH zustande. Man erwartet wegen der Maxima der Absorptionsspektren fu¨r
Alexa488 eine bessere Anregbarkeit als fu¨r Alexa514 bei der verwendeten Wellenla¨nge. In
der Praxis zeigte jedoch Alexa514 ein sehr viel gro¨ßeres Fluoreszenzsignal. Dies ko¨nnte
durch die Pra¨paration verursacht worden sein. Atto495, von dem man wegen des Ma-
ximums der Einphotonenanregung bei 495nm ebenfalls eine gute Anregbarkeit erwarten
wu¨rde, konnte nicht detektiert werden. Vermutlich liegt die Ursache hierfu¨r an einem Fehler
bei der Pra¨paration, da auch bei einer U¨berpru¨fung am CLSM nur ein sehr schwaches Si-
gnal bei Einphotonenanregung gefunden werden konnte. Fu¨r die Farbstoffe Cy3 und Cy5
war es nicht mo¨glich mit dem untersuchten Aufbau ein Fluoreszenzsignal aufzunehmen.
Dies entspricht auch den Erwartungen, da die Absorptionsmaxima der Einphotonenanre-
gung bei 552nm und 649nm fu¨r Cy3 beziehungsweise Cy5 liegen und damit erst ab etwa
900nm Anregungswellenla¨nge effektive Zweiphotonenanregung mo¨glich ist [8].
Die fluoreszenzmarkierten Zentromere werden mit dem Zweiphotonenmikroskop als beu-
gungsbegrenzte Intensita¨tsverteilungen abgebildet. Deren Halbwertsbreite ist deshalb ein



































Abbildung 6.23: Zweiphotonenanregung von Lymphozyten, bei denen das Zentromer
des Chromosom 11 mit Fluoreszenz-in-situ-Hybridisierung markiert wurde. Dargestellt
sind typische Aufnahmen fu¨r die beiden Farbstoffe Alexa488 und Alexa514, fu¨r die eine
effektive Zweiphotonenanregung mo¨glich war.















Abbildung 6.24: Die Abnahme des Fluoreszenzsignals in Abha¨ngigkeit von der Zeit
durch das Bleichen des Alexa514 Farbstoffs.
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geeignetes Maß fu¨r die Auflo¨sung des Mikroskops in biologischen Pra¨paraten. Fu¨r die
Alexa514-Pra¨parate wurden 11 Lymphozyten aufgenommen und die Halbwertsbreiten
u¨ber eine angepasste Gauß-Funktion bestimmt. Der Mittelwert und die Standardabwei-
chung aus 22 Messungen betra¨gt in lateraler Richtung FWHMlat = 486± 76nm und axial
FWHMaxial = 1138± 192nm. Diese Werte sind etwas schlechter als die fu¨r fluoreszierende
Nanokugeln gemessenen Auflo¨sungen. Die schlechtere Auflo¨sung im biologischen Pra¨parat
wird mo¨glicherweise durch ungu¨stigere Brechungsindexanpassung und schlechteres Signal-
Rausch-Verha¨ltnis verursacht.
Um das Bleichverhalten von Alexa514 genauer zu untersuchen, wurde mit einer Integrati-
onszeit der CCD-Kamera von 1s 200 Bilder der Ebene aufgenommen, in der die Zentromer-
signale lagen. Die Position des Objekttra¨gers blieb dabei konstant, sodass das Abnehmen
des Signals auf Bleichen zuru¨ck zu fu¨hren ist. Abbildung 6.24 zeigt die gemessenen Inten-
sita¨tswerte I, an die eine Exponentialfunktion angepasst wurde:
I(t) = I0 · e−t/τ + b . (6.2)
Dabei bezeichnet I0 die Anfangsintensita¨t, t die Zeit, b einen konstanten Hintergrund und
τ die Zeitkonstante des Bleichens. Aus den Parametern der Fitfunktion ergibt sich eine
Intensita¨tabfall auf 1/e des urspru¨nglichen Wertes mit τ = 131± 13s.
In einer weiteren Untersuchung wurde der nukleare Porenkomplex in HeLa-Zellen mit
Alexa488 markiert und am Zweiphotonenmikroskop aufgenommen. Die Pra¨paration wur-
de von Kathrin Ma¨cken, Karlsruhe, durchgefu¨hrt. Die Kernporen haben in diesem Zelltyp
einen Abstand, der mit dem verwendeten Mikroskop nicht aufgelo¨st werden kann, und
sind u¨ber die gesamte Kernmembran verteilt. Auf diese Weise wird quasi die gesamte
Kernmembran homogen fluoreszenzmarkiert. Diese Objekte wurden als weitere Testobjek-
te im Zweiphotonenmikroskop untersucht. In Abbildung 6.25 sind eine Ebene des Zellkerns
und eine Projektion der maximalen Intensita¨t des dreidimensionalen Datensatzes darge-
stellt. Eine obere Abscha¨tzung der Dicke der Kernmembran wurde aus der Halbwertsbreite
der Fluoreszenzverteilung in axialer Richtung zu 1,2µm bestimmt. Abbildung 6.26 zeigt
eine dreidimensionale Visualisierung des Datensatzes mit Matlab.


































Abbildung 6.25: Nuklearer Porenkomplex von HeLa-Zellen markiert mit Alexa488. (a)
Ebene des Zellkerns. (b) Projektion der maximalen Intensita¨t des dreidimensionalen Da-
tensatzes auf eine Ebene.
Abbildung 6.26: Visualisierung des mit Alexa488 markierten nuklearer Porenkomplexes
in HeLa-Zellen. (a) ohne Filterung der Rohdaten. (b) nach Anwendung eines Gauß-Filters.
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6.3.5 Fluoreszenzlebensdauern
Verwendet man als Detektor das triggerbare Bildversta¨rkersystem ko¨nnen Fluoreszenz-
lebensdauern gemessen werden (siehe Abschnitt 4.2). Der Bildversta¨rker wird dazu mit
einem Triggersignal fu¨r jeden Laserpuls ein einstellbares Zeitfenster lang zur Detektion
angeschaltet. U¨ber variable Verzo¨gerungszeiten kann die gesamte Abklingkurve eines Fluo-
reszenzsignals aufgenommen werden.
Aus den zweidimensionalen Bildern der abfallenden Fluoreszenzintensita¨t zu unterschied-
lichen Verzo¨gerungszeiten werden mit einem Algorithmus, der in die kommerzielle Steue-
rungssoftware DAVIS implementiert ist, die Fluoreszenzlebensdauern berechnet. Dabei
wird fu¨r jedes Pixel die Intensita¨t u¨ber eine benachbarte 5Pixel × 5Pixel große Region
gemittelt und an das abfallende Intensita¨tsprofil eine Exponentialfunktion angepasst. Die
Lebensdauer τ ist durch ein Abklingen der Intensita¨t auf 1/e definiert. Die berechneten
Lebensdauern werden dann pixelweise in einer zweidimensionalen, farbcodierten Lebens-
dauerkarte aufgetragen, in der unterschiedlichen Lebensdauern eine unterschiedliche Farbe
zugeordnet wird.
Bei den Messungen wurden die Verzo¨gerungszeiten von 0−14000ps in Schritten von 200ps
fu¨r Aufnahmen der Nanokugeln mit 390nm Durchmesser und in Schritten von 500ps fu¨r
die Pollenko¨rner variiert. Die Hochspannung an der MCP betrug bei den Messungen 700V.
Als Zeitfenster (gate) fu¨r die Detektion wurden 500ps gewa¨hlt.
Abbildung 6.27 zeigt die Lebensdauerkarten der Fluoreszenz fu¨r Nanokugeln mit 390nm
Durchmesser und Pollenko¨rner. Die gemessen Fluoreszenlebensdauern τ betragen bei den
Nanokugeln mit 390nm Durchmessern τ = 2, 7± 1, 4ns, bei den Pollenko¨rnern τ = 9, 4±
2, 4ns. Der Fehler ergibt sich aus der Mittelung der berechneten Lebensdauer u¨ber einen
gewissen Bereich des Objekts.






















































































































































Abbildung 6.27: Zweidimensionale Darstellung der gemessenen Lebensdauern des Fluo-
reszenzfarbstoffs in Nanokugeln mit Durchmesser 390nm (oben) und der Autofluoreszenz
von Pollenko¨rnern eines Ga¨nseblu¨mchens (Bellis perennis) (unten). Die berechneten Le-
bensdauern werden pixelweise in einer Farbcodierung aufgetragen. Dabei werden unter-
schiedlichen Lebensdauern unterschiedliche Farben zugeordnet. Anhand der Farbskala auf
der rechten Seite der Bilder kann die zu einer Farbe geho¨rige Fluoreszenzlebensdauer ab-
gelesen werden.
7 Diskussion und Ausblick
Der Hauptvorteil der SMI-Mikroskopie mit einem Spiegel zur Erzeugung der ra¨umlich
modulierten Beleuchtung liegt in der signifikant geringeren Komplexita¨t des Aufbaus bei
anna¨hernd gleicher Leistungsfa¨higkeit. Verglichen zum SMI-Mikroskop in der konventio-
nellen Ausfu¨hrung ist die Justage stark vereinfacht. Denn anstatt zwei Strahlen pra¨zi-
se u¨berlagern zu mu¨ssen, ist es ausreichend, einen Strahl zu reflektieren und mit sich
selbst zu u¨berlagern. Der Spiegel-Aufbau kann leicht als Erweiterung eines kommerziellen
Mikroskopsystems implementiert werden. Prinzipiell mu¨ssen dazu nur ein sehr pra¨ziser
piezoelektrischer Objektverfahrtisch, der Spiegel und eine Laserquelle zu einem herko¨mm-
lichen Epifluoreszenzmikroskop hinzugefu¨gt werden. Die gute Leistungsfa¨higkeit des sehr
preiswerten DIN-Objektivs, die in den Messungen gezeigt wurde, ko¨nnte fu¨r eine Kommer-
zialisierung der SMI-Mikroskopie ebenfalls eine Rolle spielen. Allerdings konnten schwach
fluoreszierende Objekte nur mit einem Hochpra¨zisionsobjektiv aufgenommen werden, weil
durch die gro¨ßere (effektive) numerische Apertur mehr Licht detektiert wird. Um das ma-
ximale Signal-Rausch-Verha¨ltnis und die ho¨chste Sensitivita¨t zu erreichen, gibt es daher
keine Alternative zu sehr gut korrigierten Objektiven.
Fu¨r transparente oder sehr du¨nne Pra¨parate mit geringer Absorption und Streuung sind
die Intensita¨ten der interferierenden Strahlen innerhalb kleiner Abweichungen gleich. Dies
ist von sehr großer Bedeutung, da die in den axialen Intensita¨tsprofilen vorhandene Modu-
lation und die damit gemessene Gro¨ße abha¨ngig ist von gleichen Intensita¨ten der Teilstrah-
len. Nach allgemeinen optischen U¨berlegungen ist zu erwarten, dass die Anwendbarkeit des
Spiegel-Aufbaus durch die Objektdicke und dessen Eigenschaften bezu¨glich Streuung, Ab-
sorption und Brechungsindex begrenzt wird. Diese Beschra¨nkungen sind vergleichbar mit
denjenigen, die fu¨r gute Aufnahmen am CLSM no¨tig sind. Im Gegensatz dazu stellen
andere interferometrische Techniken wie 4Pi- oder I5M-Mikroskopie wesentlich strengere
Bedingungen an die zu untersuchenden Pra¨parate. Die Messungen zeigen, dass das SMI-
Mikroskop mit Spiegel im Vergleich zum konventionellen Aufbau empfindlicher auf eine
unpra¨zise Justage und ungu¨nstige optische Eigenschaften der Pra¨parate reagiert, wodurch
etwas gro¨ßere Ungenauigkeiten bei der Gro¨ßenbestimmung hervorgerufen werden.
Durch das neu aufgebaute SMI-Mikroskop mit Spiegel stehen nun auch die 458nm und
514nm Wellenla¨ngen fu¨r einen routinema¨ßigen Einsatz in der biologischen Anwendung
zur Verfu¨gung. Dies ist eine entscheidende Verbesserung, da diese neuen Wellenla¨ngen die
Fluoreszenzanregung sehr vieler Farbstoffe oder fluoreszierender Proteine erlaubt, die sehr
verbreitet in biologischen Laboren verwendet werden. Die Entwicklung neuer Fluoreszenz-
farbstoffe fu¨r biologische Markierungen ist sehr zeitaufwendig und kann mehrere Jahre
dauern. Insbesondere ko¨nnen mit den Wellenla¨ngen 458nm und 514nm Cyan Fluorescent
Protein (CFP) und Yellow Fluorescent Protein (YFP) im selben Aufbau angeregt und
getrennt voneinander detektiert werden.
Sowohl fu¨r die Halbwertsbreite und Position in lateraler Richtung, als auch fu¨r die Gro¨ßen-
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und Positionsmessung u¨ber die axiale Modulationsstruktur sind die statistischen Fehler, die
durch aufeinander folgende Messungen der gleichen Objekte bestimmt wurden, bei genu¨-
gend gutem Signal-Rausch-Verha¨ltnis vernachla¨ssigbar. Die Entwicklung des Mikroskops
und der Auswertealgorithmen sind so weit fortgeschritten, dass der statistische Messfehler
im Wesentlichen durch die Photonenstatistik bestimmt wird. Systematische Fehlerquel-
len ko¨nnen allerdings nicht ausgeschlossen werden. Sicherlich haben die optischen Eigen-
schaften des Pra¨parats einen Einfluss auf die Gro¨ßenbestimmung. Diese werden durch die
Kalibration mit Referenzobjekten weitgehend kompensiert [88]. Eine weitere Fehlerquel-
le der Gro¨ßenmessungen sind die a-priori Annahmen u¨ber die Objektstruktur. In erster
Na¨herung geht man von einer spha¨rischen Form der Objekte aus. Fu¨r die untersuchten
Nanokugeln ist die Annahme einer spha¨rischen Farbstoffverteilung sicherlich gerechtfer-
tigt und fu¨hrte auch zu guter U¨bereinstimmung mit den Gro¨ßen nach Herstellerangabe.
Die Ungenauigkeiten der Messungen waren dabei mit etwa 10nm etwa so groß wie die
angegebene Uniformita¨t der Nanokugeln. Fu¨r viele makromolekulare biologische Komple-
xe, beispielsweise Transcription Factories, Ribosomen, Kernporenkomplexe, . . . , ist aus
elektronenmikroskopischen Studien bekannt, dass sie diese Bedingung einer spha¨rischen
Form – wenigstens na¨herungsweise – erfu¨llen. Die Analyse derartiger Objekte stellt somit
ein typisches Anwendungsfeld der SMI-Mikrokopie dar.
Falls die Ausdehnung der untersuchten Objekte in lateraler und axialer Richtung gro¨ßer ist
als etwa 200nm, ist die Gro¨ßenbestimmung mittels SMI-Mikroskopie nicht mehr mo¨glich.
Jedoch tritt unter Umsta¨nden bei solchen Objekten eine von der Form abha¨ngige axia-
le Modulationsstruktur auf, die irrtu¨mlicherweise als Gro¨ße <200nm interpretiert werden
ko¨nnte. Diese Objekte sind aber so groß, dass sie in lateraler Richtung durch das Mikro-
skop aufgelo¨st werden. Wird diese laterale Information bei der Gro¨ßenbestimmung mit
SMI-Mikroskopie beru¨cksichtigt und werden diese Objekte bei der Auswertung verworfen,
ko¨nnen Fehlinterpretationen vermieden werden. Die Zahl der verworfenen Objektgro¨ßen
spielen in den untersuchten Nanokugelpra¨paraten keine Rolle. Der relativ kleine Anteil
von maximal 5% ist auf Cluster aus mehreren Kugeln zuru¨ck zu fu¨hren. Bei den hier vor-
gestellten biologischen Messungen ist dieser Anteil mit ungefa¨hr 10% gro¨ßer. Die Ursache
hierfu¨r ko¨nnten biologische Variationen des Pra¨parats sein.
Die an der 7q22 Chromatinregion durchgefu¨hrten Messungen bilden die Grundlage fu¨r
die weitere, detaillierte Untersuchung der Aktivierung des EPO-Gens unter Sauerstoff-
mangel. Die schmale Verteilung der gemessenen Gro¨ßen und die starke Korrelation der
Gro¨ßen in den Pra¨paraten, die unter Hypoxie und Normoxie pra¨pariert wurden, deutet
an, dass eine Messung der Dekondensation mo¨glich ist, sollte sie in einer entsprechenden
Gro¨ßenordnung vorhanden sein. Der na¨chste Schritt zur Untersuchung hypoxieinduzierter
Genexpression ist die Analyse der EPO-Genregion mittels Sonden, die aus BAC (bacteri-
al artificial chromosome) -Klonen hergestellt werden. Dabei ist es von Vorteil, dass man
die markierte Sequenz auf der DNA genau kennt und dadurch sicherstellen kann welcher
Abschnitt markiert wird. Der biologische Teil dieser Experimente wurde in den Laboren
des Kollaborationspartners bereits begonnen, konnte aber wegen Problemen bei der Pra¨-
paration im Rahmen dieser Arbeit nicht mehr fertig gestellt werden.
Wie die Ergebnisse zeigen, kann die SMI-Mikroskopie in zuku¨nftigen biologischen Unter-
suchungen routinema¨ßig eingesetzt werden – wegen des einfachen Aufbaus insbesondere
auch mit einem Spiegel. Durch die intrinsische Parallelisierung als Weitfeldtechnik besitzt
die SMI-Mikroskopie einen entscheidenden Vorteil gegenu¨ber Punkt-Raster-Techniken wie
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CLSM oder 4Pi-Mikroskopie, falls eine große Zahl fluoreszierender Objekte sehr schnell
analysiert werden soll. Dieser Vorteil ko¨nnte besonders in Experimenten mit lebenden
Zellen ausgenutzt werden. Ein SMI-Mikroskop fu¨r zuku¨nftige in-vivo Experimente wird
deshalb momentan aufgebaut.
Durch einige Umbauten und Verbesserungen ließe sich mit SMI-Mikroskopie in Zukunft
auch die tatsa¨chliche optische Auflo¨sung erho¨hen. Dabei bietet der herko¨mmliche Aufbau
mit zwei Objektiven fu¨r die no¨tigen Vera¨nderungen die gro¨ßere Flexibilita¨t. Denn eine
strukturierte Beleuchtung in axialer Richtung ist mittels des Spiegels leicht zu realisie-
ren. Um aber die optische Auflo¨sung zu erho¨hen, mu¨sste axial und lateral strukturierte
Beleuchtung kombiniert werden und/oder die Detektion durch beide Objektive koha¨rent
erfolgen.
Zusammenfassend stellt die SMI-Mikroskopie mit einem Spiegel und nur einem Objektiv
eine einfache, kostengu¨nstige und schnelle Methode fu¨r hochpra¨zise Gro¨ßen- und Distanz-
messungen zur Analyse dreidimensionaler biologischer Nanostrukturen dar.
Durch die Implementierung der Auswertealgorithmen fu¨r die spektrale Pra¨zisionsdistanz-
mikroskopie in der Software Matlab, die vom Betriebssystem unabha¨ngig einsetzbar ist,
und der erstellten graphischen Benutzeroberfla¨che der Auswertesoftware sind die verwen-
deten Algorithmen einer gro¨ßeren Zahl von Nutzern zuga¨nglich, als dies vorher der Fall
war. Kombiniert mit den automatischen Objekterkennungsmethoden, die fu¨r die SMI-
Mikroskopie von M. Sc. David Baddeley geschrieben wurden, erlaubt die neue Auswer-
tesoftware nun ebenfalls eine schnelle Analyse sehr vieler Objekte.
Die neuen Algorithmen ermo¨glichen eine sehr viel pra¨zisere Korrektur der lateralen chroma-
tischen Verschiebungen. Diese bleiben u¨ber Monate hinweg konstant, falls der Aufbau des
Mikroskops nicht wesentlich vera¨ndert wird. Die gemessenen Korrekturfunktionen ko¨nnen
auf dem Auswerterechner gespeichert und u¨ber einen la¨ngeren Zeitraum eingesetzt werden.
Die chromatischen Verschiebungen vera¨ndern sich nicht, falls der Objektivrevolver gedreht
wird. Jedoch kann das Herausschrauben des Objektivs zu anderen Verschiebungen, insbe-
sondere in lateraler Richtung fu¨hren.
Die Korrektur in biologischen Pra¨paraten ist nicht mit der Genauigkeit mo¨glich, die in
Pra¨paraten mit multispektralen Testobjekten erreicht wird. Die Ursache hierfu¨r liegt un-
ter anderem an der etwas schlechteren Photonenstatistik im biologischen Pra¨parat. Zudem
sind die optischen Eigenschaften ungu¨nstiger, insbesondere im Bezug auf die Brechungs-
indexhomogenita¨t, wodurch Abberationen induziert werden. Eventuell spielen auch Varia-
tionen bei der Pra¨paration des biologischen Testobjekts selbst eine Rolle. Die Ergebnisse
zeigen, dass eine Korrektur der chromatischen Verschiebung in biologischen Pra¨paraten,
die eine wesentliche Voraussetzung fu¨r Pra¨zisionsdistanzmessungen ist, mit einer Pra¨zision
von etwa 40nm in lateraler und 50nm in axialer Richtung erreicht wird.
Indem man die ho¨here Lokalisationsgenauigkeit der SMI-Mikroskopie ausnutzt, werden
durch die Kombination von SMI-Mikroskopie und SPDM noch pra¨zisere Distanzmessun-
gen mo¨glich [32]. Auch eine Kombination mit der 4Pi-Mikroskopie ist denkbar. Falls Fluo-
reszenzlebensdauern als spektrale Signatur verwendet werden, ist SPDM ohne Korrektur
der chromatischen Verschiebung mo¨glich. Bei der Entwicklung neuer Fluoreszenzmarkie-
rungstechniken wurden in den letzten Jahren große Fortschritte durch den Einsatz von
Quantenpunkten erzielt, die ideal zur Markierung fu¨r SPDM einsetzbar sind. Diese be-
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sitzen je nach Gro¨ße unterschiedliche, sehr schmale und damit spektral leicht trennbare
Emissionsspektren. Die Anregungsspektren sind breit, sodass mo¨glicherweise nur eine Wel-
lenla¨nge no¨tig ist, um mehrere Quantenpunkte mit unterschiedlichen Emissionsspektren
zur Fluoreszenz anzuregen.
Die in der Zweiphotonenmikroskopie realisierte Art der parallelen Detektion mit einer
CCD-Kamera erlaubt es ein sehr großes Gesichtsfeld von 102µm×82µm bei gleichzeitig
sehr hoher Auflo¨sung und Zweiphotonenanregung aufzunehmen. Die gemessene Auflo¨sung
des Mikroskops stimmt na¨herungsweise mit den Werten u¨berein, die man aus der Theorie
ableitet. In biologischen Pra¨paraten werden diese optimalen Auflo¨sungen nicht gemessen,
da das Pra¨parat im Allgemeinen ungu¨nstigere Brechungsindexeigenschaften besitzt, was zu
einer Verbreiterung der Punktbildfunktion fu¨hrt. Die Mo¨glichkeit optische Schnitte durch
das Pra¨parat zu legen ist fu¨r viele praktische biologische Anwendungen oft schon ausrei-
chend. Denn in biologischen Laboren werden konfokale Laserscanningmikroskope meist nur
zur dreidimensionalen Darstellung der untersuchten Proben verwendet und die eigentliche
Auflo¨sung ist weniger relevant. Durch die gro¨ßere Wellenla¨nge der Zweiphotonenanregung
ko¨nnen zudem tiefer liegende Strukuren in dicken und stark streuenden Pra¨paraten abge-
bildet werden. Die Fluoreszenzlebensdauer der Farbstoffe liefert eine weitere Mo¨glichkeit
Objektstrukturen zu diskriminieren, die in konventionellen konfokalen Mikroskopen nicht
standardma¨ßig verfu¨gbar ist.
Grundsa¨tzlich bietet die Fluoreszenzlebensdauer als zusa¨tzliche spektrale Signatur die
Mo¨glichkeit, spektrale Pra¨zisionsdistanzmikroskopie durchzufu¨hren, ohne dass die chro-
matische Verschiebung beru¨cksichtigt werden muss. Die großen Unsicherheiten bei der
Messung der Lebensdauer erschweren jedoch die Diskriminierung von Objekten, die sich
nur durch die Fluoreszenzlebensdauer unterscheiden und haben bislang die Realisierung
in diesem Aufbau verhindert. Die großen Unsicherheiten bei den Messungen der Lebens-
dauer liegen vor allem an der im Vergleich zur CCD-Kamera geringen Detektionsempfind-
lichkeit des Bildversta¨rkersystems. Denn die Photokathode des Bildversta¨rkers besitzt nur
eine Quanteneffizienz von maximal 12%, die damit etwa drei mal geringer ist als die der
CCD-Kamera. Zudem wird durch die kurze O¨ffnungsdauer nicht das gesamte Fluoreszenz-
signal aufgenommen, was zu einer weiteren Reduktion des Signals fu¨hrt. Wenn auf die
Messung von Fluoreszenzlebensdauern verzichtet werden kann, ist fu¨r die Detektion die
CCD-Kamera vorzuziehen.
Bislang erfolgt die Steuerung des Bildversta¨rkersystems u¨ber die kommerzielle Software
DAVIS. Wa¨hrend die Schrittmotoren und piezoelektrischen Verfahrtische zur Objektposi-
tionierung und Scanner mittels einer in der Programmiersprache Python selbst entwickel-
ten Software gesteuert werden. Der Betrieb ist zwar problemlos parallel mo¨glich, jedoch
kann die Bildaufnahme nur mit DAVIS erfolgen, was Fluoreszenzlebensdauermessungen
nur aus einer Objektebene erlaubt. Durch eine Erweiterung der Steuersoftware zur Ansteue-
rung des Bildversta¨rkers ließen sich zuku¨nftig u¨ber die Messung der drei Raumdimensionen
plus der Fluoreszenzlebensdauer sogar vierdimensionale Aufnahmen der Objekte realisie-
ren.
Bei den durchgefu¨hrten Messungen wurde mit 0,8s eine relativ lange Integrationszeit der
Kamera gewa¨hlt. Da es sich um fixierte Proben handelte war das Signal-Rausch-Verha¨ltnis
und nicht die Schnelligkeit von Belang. Im Prinzip kann die Integrationszeit der Kamera
fu¨r das beschriebene Mikroskop auf 33ms verringert werden. Die gro¨ßte Beschra¨nkung bil-
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det momentan nur die Empfindlichkeit des Detektors beziehungsweise der CCD-Kamera.
Durch die Verwendung einer so genannten back illuminated CCD-Kamera ließe sich die
Quanteneffizienz und damit die Empfindlichkeit des Detektionssystems steigern. Eine Zu-
kunftsperspektive ist die Realisierung schneller in-vivo Zweiphotonenmikroskopie mit ei-
nem sehr großen Gesichtsfeld bei gleichzeitiger hoher Auflo¨sung. Durch den resonanten
Galvanometerscanner ist ein sehr schnelles Rastern des Fokus u¨ber das Pra¨parat und da-
mit eine schnelle Datenaufnahme mo¨glich. Mit geeigneten Fluoreszenzmarkierungen, die
beispielsweise mittels Quantenpunkten realisiert werden ko¨nnten, und einer empfindliche-
ren Detektion sind mit dem bestehenden Aufbau Bildraten von bis zu 30 Bildern pro
Sekunde mo¨glich.
Eine weitere Erho¨hung des detektierbaren Fluoreszenzsignals bei gleicher Laserleistung
ko¨nnte durch die Verwendung einer Dispersionskompensation erreicht werden. Der Laser-
puls wird auf dem Weg vom Laser in die Probe durch die Gruppengeschwindigkeitsdisper-
sion in den optischen Elementen des Aufbaus – vor allem im Objektiv – zeitlich verla¨ngert
[74, 86]. Im Fokus des Objektivs besitzt der Puls also nicht die minimale Breite wie beim
Verlassen des Lasers. Da die Pulsla¨nge indirekt proportional zum Wirkungsquerschnitt
der Zweiphotonenanregung ist, kann das detektierbare Fluoreszenzsignal durch eine Kom-
pensation der Dispersion vergro¨ßert werden. Dazu la¨sst man den Strahl direkt nach dem
Laser zwei Prismen aus einer geeigneten Glassorte passieren. Dem Puls wird dadurch eine
Dispersion aufgepra¨gt, die der durch den Aufbau verursachten Dispersion genau entge-
gengesetzt ist. Im Fokus des Objektivs wird diese dann gerade kompensiert, sodass die
Pulsbreite optimiert wird.
Zweiphotonenmikroskopie ließe sich in Zukunft mit der ku¨rzlich entwickelten Methode
PALM (Photoactivated Localization Microscopy [9]) kombinieren. Dabei werden so genann-
te photoaktivierbare Proteine eingesetzt. Durch die Beleuchtung mit einer bestimmten
Wellenla¨nge werden diese modifiziert und zur Fluoreszenz anregbar. Die Photoaktivierung
erfolgt stochastisch, sodass bei entsprechend geringen Lichtintensita¨ten nur ein kleiner Teil
der vorhandenen Proteine aktiviert wird. Dadurch liegen diese ”angeschalteten“ Proteine
mit großer Wahrscheinlichkeit optisch isoliert und deren Position kann aus dem beugungs-
begrenzten Bild u¨ber den Intensita¨tsschwerpunkt – analog zu den Methoden der SPDM
– bestimmt werden. Nach der Aufnahme bleicht man die ”angeschalteten“ Proteine aus,
was verhindert, dass sie erneut zur Fluoreszenz angeregt werden und dadurch zum Bild
beitragen ko¨nnen. Dieser Prozess wird solange iteriert bis das gesamte markierte Objekt
aufgenommen wurde. Bislang wurde diese Methode nur zweidimensional kombiniert mit
Detektion via TIRF (Total Internal Reflection Fluorescence Microscopy) angewandt. Da-
durch konnte das sto¨rende Fluoreszenzsignal des Hintergrunds reduziert werden. Denn
die Photoaktivierung erfolgte u¨ber Einphotonenanregung durch einen im Ultravioletten
emittierenden Laser und damit im gesamten durchstrahlten Pra¨parat. Durch die Beschra¨n-
kung der Photoaktivierung auf die Fokusebene ließe sich mit der Zweiphotonenmikroskopie
PALM auf drei Dimensionen erweitern, falls geeignete photoaktivierbare Proteine zur Ver-
fu¨gung stu¨nden. Fu¨r ein Variante des gru¨n fluoreszierenden Proteins (GFP) wurde die
Photoaktivierung unter Zweiphotonenanregung bereits experimentell nachgewiesen [78].
Nutzt man zusa¨tzlich die ho¨here Lokalisationsgenauigkeit der SMI-Mikroskopie in axialer
Richtung aus, ist durch eine Kombination der drei in dieser Arbeit vorgestellten Techniken
eine optische Auflo¨sung im Bereich weniger Nanometer realisierbar.

8 Zusammenfassung
In dieser Arbeit wurden unterschiedliche, innovative Methoden der Fluoreszenzmikroskopie
weiter entwickelt und auf ihre Anwendbarkeit fu¨r Hochpra¨zisionsmessungen zur quantita-
tiven Analyse der funktionellen Topologie des Genoms untersucht. Bei den betrachteten
Verfahren handelt es sich um die Mikroskopie mit ra¨umlich modulierter Beleuchtung (SMI-
Mikroskopie), die spektrale Pra¨zisionsdistanz- und die Zweiphotonenmikroskopie. Diese
Techniken wurden zur pra¨zisen Messung von Gro¨ßen und Distanzen fluoreszierender Ob-
jekte unterhalb der optischen Auflo¨sungsgrenze eingesetzt.
Die SMI-Mikroskopie ist eine neuartige Methode der Fernfeld-Lichtmikroskopie, um die
Ausdehnung in axialer Richtung und die Position von optisch isolierten, fluoreszierenden
Objekten mit sehr hoher Pra¨zision zu bestimmen. Die kleinste messbare Ausdehnung be-
tra¨gt etwa 40nm, was ungefa¨hr 1/12 der verwendeten Wellenla¨nge entspricht. Bei der Po-
sitionsbestimmung wird eine Genauigkeit von zirka 4nm erreicht. Wa¨hrend die bisherigen
SMI-Mikroskope immer zwei Objektive umfassten, wurde in der vorliegenden Arbeit ge-
zeigt, dass SMI-Mikroskopie auch mit nur einem Objektiv und einem Spiegel realisiert
werden kann.
Der vorher bestehende Aufbau des SMI-Mikroskops, der nur begrenzt fu¨r die biologische
Forschung einsetzbar war, wurde grundlegend modifiziert und in wesentlichen Punkten ver-
bessert. Zusa¨tzlich zur vorhanden 458nm Anregungswellenla¨nge wurde die 514nm Laser-
linie in das Mikroskop implementiert. Als Hauptunterschied zum konventionellen Aufbau
des SMI-Mikroskops wurde die Interferenzstruktur der Beleuchtung mit einem Spiegel
erzeugt. Die Charakterisierung der Eigenschaften erfolgte durch systematische Untersu-
chungen von fluoreszierenden Nanokugeln bekannten Durchmessers. Die Reproduzierbar-
keit der Gro¨ßenmessungen wurde anhand von direkt aufeinander folgenden Aufnahmen
zu −0, 8± 4, 7nm bestimmt. Ein Vergleich mit konventioneller SMI-Mikroskopie zeigte in
etwa die gleiche Pra¨zision. Jedoch scheint unter ungu¨nstigen optischen Bedingungen der
Spiegel-Aufbau dem konventionellen Aufbau unterlegen zu sein. Die Leistungsfa¨higkeit der
Gro¨ßenbestimmung wurde an Nanokugeln mit Durchmessern von 44 − 200nm mit einem
Standard-DIN-Objektiv und einem Pra¨zisionsobjektiv untersucht. Die gemessenen Gro¨ßen
stimmen mit den nominellen Gro¨ßen nach Herstellerangabe innerhalb der Messgenauigkeit
von 10−14nm fu¨r das DIN- und 9−16nm fu¨r das Pra¨zisionsobjektiv gut u¨berein. Außerdem
konnte ein geringer Einfluss der numerischen Apertur auf die Gro¨ßenmessung festgestellt
werden. Die Messwerte fu¨r gro¨ßere numerische Aperturen waren gro¨ßer als der nominelle
Wert laut Hersteller. Eine Analyse derselben Objekte, die bei verschiedenen Wellenla¨ngen
anregbar sind, zeigte, dass die Gro¨ßenmessung unabha¨ngig von der Wellenla¨nge mit einer
Pra¨zision von 8 − 20nm mo¨glich ist. Die Lokalisationsgenauigkeit fu¨r aufeinander folgen-
de Messungen betra¨gt am Spiegel-SMI-Mikroskop 4nm in axialer Richtung und 6nm in
lateraler Richtung. Als Hochdurchsatzmethode kann mittels SMI-Mikroskopie im Mittel
die Gro¨ße eines fluoreszierenden Objekts pro Sekunde inklusive Auswertung analysiert
werden.
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Zur biologischen Anwendung bei der Analyse hypoxieinduzierter Genexpression wurde
die axiale Ausdehnung der 7q22 Chromatinregion untersucht. Mit diesem Testobjekt wur-
den die Eigenschaften des Spiegel-Aufbaus mit dem konventionellen SMI-Mikroskop in
biologischen Pra¨paraten verglichen. Fu¨r die gemessenen Gro¨ßenverteilungen in beiden Mi-
kroskopen wurde kein signifikanter Unterschied gefunden. Aus dem Mittelwert der Gro¨ße
ließ sich die Kompaktierung der 7q22 Chromatinregion im Vergleich zum linearen DNA-
Doppelstrang zu 1:227 abscha¨tzen.
Die spektrale Pra¨zisionsdistanzmikroskopie (SPDM) ist eine Methode der Fluoreszenzmi-
kroskopie, die Winkel- und Abstandsmessungen zwischen spektral unterschiedlich mar-
kierten Objekten weit unterhalb der optischen Auflo¨sungsgrenze ermo¨glicht. Auftretende
Abberationen des Abbildungssystems wie beispielsweise die chromatische Verschiebung
mu¨ssen mit geeigneten dreidimensionalen Bildverarbeitungsmethoden korrigiert werden.
Diese Auswertealgorithmen wurden wa¨hrend dieser Arbeit neu in Matlab implementiert.
Der Einfluss mechanischer Instabilita¨ten durch die Scanner des konfokalen Laserscanning-
mikroskops wurde im Experiment untersucht. Die induzierten Ungenauigkeiten sind bei
entsprechend guter Photonenstatistik <5nm. Messungen der chromatischen Verschiebun-
gen fu¨r die verwendeten Objektive zeigten in lateraler Richtung eine lineare Abha¨ngigkeit
von der Position des Objekts im Gesichtsfeld des Objektivs. In axialer Richtung konnte
keine Positionsabha¨ngigkeit festgestellt werden. Um eine verbesserte Korrektur der Ver-
schiebung zu erreichen, wurden an die in einer Kalibrationsmessung aufgenommenen Inten-
sita¨tsschwerpunktskoordinaten fu¨r die x- und y-Richtung zwei Korrekturebenen angepasst.
Mit diesen Korrekturfunktionen konnten die chromatischen Verschiebungen in Pra¨paraten
mit multispektralen fluoreszierenden Testobjekten bis auf <7nm in lateraler und <13nm in
axialer Richtung verringert werden. Eine Untersuchung der Abha¨ngigkeit von der Eindring-
tiefe ergab, dass die chromatischen Verschiebungen im betrachteten Bereich von 0−20µm
Eindringtiefe lateral und axial maximal um etwa 10nm beziehungsweise 50nm anwachsen.
Die chromatischen Verschiebungen in biologischen Pra¨paraten wurden anhand der RP11-
447A7 Genregion auf Chromosom 9 analysiert, die mit einem 69kbp großen, zweifarbig
markierten BAC (bacterial artificial chromosome) -Klon fluoreszenzmarkiert wurde. Dazu
wurden Kalibrationsmessungen durchgefu¨hrt, um die Korrekturfunktionen zu bestimmen.
Die Werte der eigentlichen Messung wurden mit diesen auf 2± 30nm in x-, 19± 41nm in
y- und −2 ± 48nm in z-Richtung korrigiert. Die Genauigkeit der Korrektur der chroma-
tischen Verschiebung fu¨r spektrale Pra¨zisionsdistanzmessungen betra¨gt damit in lateraler
Richtung etwa 40nm und in axialer Richtung etwa 50nm.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein Zweiphotonenmikroskop mit schneller Punktrasterung
durch einen resonanten Galvanometerscanner entwickelt und komplett aufgebaut. Die De-
tektion des Fluoreszenzsignals erfolgt ohne die Verwendung einer Lochblende direkt mittels
einer CCD-Kamera oder mittels eines Bildversta¨rkersystems im Falle der Fluoreszenzleben-
dauermessungen.
Die Rasterung des Fokus u¨ber die Probe wurde in lateraler Richtung mit einem schnel-
len, resonanten Galvanometerscanner und einem langsameren Galvanometerscanner mit
variabler Signalform realisiert. Zu deren Steuerung durch einen Rechner wurde eine elek-
tronische Schaltung entworfen, die einen Mikrocontroller und einen 12-Bit Digital-Analog-
Wandler umfasste. Der Mikrocontroller wurde in Assembler programmiert. Neben einfa-
chen Steuerbefehlen fu¨r beide Galvanometer entha¨lt das Programm einen Algorithmus zur
Erzeugung eines Dreieckssignals u¨ber direkte digitale Synthese als Signalform fu¨r eines
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der Galvanometer. Zur komfortablen Steuerung wurde in der Programmiersprache Python
eine graphische Benutzeroberfla¨che erstellt. Das Zweiphotonenmikroskop wurde anhand
systematischer Messungen bezu¨glich Auflo¨sung, Abbildungseigenschaften und verwendba-
rer Farbstoffe charakterisiert. Die anna¨hernd homogene Ausleuchtung des Gesichtsfeldes
wurde mit Aufnahmen einer du¨nnen fluoreszierenden Schicht gezeigt. Durch Messungen
an fluoreszierenden Nanokugeln mit 140nm, 290nm und 390nm Durchmesser konnte die
erreichbare Auflo¨sung des Mikroskops lateral zu etwa 300nm und axial zu etwa 800nm
bestimmt werden. Die Abbildungseigenschaften von Einphoton-CLSM, SMI- und Zwei-
photonenmikroskopie wurden durch Aufnahmen von Pollenko¨rnern eines Ga¨nseblu¨mchens
(Bellis perennis) verglichen. Mittels einer Volumendarstellung des Pollenkorns fu¨r die Zwei-
photonenmikroskopie konnten die Vorteile der echten dreidimensionalen Abbildung durch
optische Schnitte veranschaulicht werden. Zudem wurde die Anregbarkeit unterschiedli-
cher Farbstoffe zur Fluoreszenzmarkierung in biologischen Pra¨paraten untersucht. Dabei
zeigten die Fluoreszenzfarbstoffe Alexa488 und Alexa514 ein sehr gutes Signal und re-
lativ geringes Bleichen. In Lymphozyten, bei denen das Zentromer von Chromosom 11
mit Fluoreszenz-in-situ-Hybridisierung markiert wurde, konnten fu¨r beide Farbstoffe Si-
gnale mit gutem Signal-Rausch-Verha¨ltnis detektiert werden. Durch Messungen an den
fluoreszenzmarkierten Zentromeren, die wegen ihrer geringen Gro¨ße geeignete Testobjekte
darstellen, wurde die Auflo¨sung in biologischen Pra¨paraten zu lateral 486nm und axial
1138nm bestimmt. Die dreidimensionalen Abbildungseigenschaften des Zweiphotonenmi-
kroskops wurden ebenfalls an Hela-Zellen demonstriert, deren nuklearer Porenkomplex mit
Alexa488 markiert war. Setzt man das triggerbare Bildversta¨rkersystem als Detektor ein,
ko¨nnen mit dem Zweiphotonenmikroskop die Lebensdauern der Fluoreszenz gemessen wer-
den. Dies wurde an Nanokugeln mit 390nm Durchmessern und Pollenko¨rnern gezeigt. Die
gemessen Werte fu¨r die Lebensdauern ergaben sich zu 2, 7±1, 4ns fu¨r die Nanokugeln und
9, 4± 2, 4ns fu¨r die Pollenko¨rner.
Durch die erzielten Fortschritte bei der Weiterentwicklung der SPDM und den neuen Auf-
bauten der SMI- und Zweiphotonenmikroskopie steht nun einem Routineeinsatz dieser
Techniken fu¨r die Analyse der funktionellen Genomnanostruktur nichts mehr im Wege.
Zudem wurde der Grundstein gelegt fu¨r die Kombination von PALM (Photoactivated Lo-
calization Microscopy), Zweiphotonen- und SMI-Mikroskopie, wodurch eine lichtmikrosko-
pische optische Auflo¨sung im Bereich weniger Nanometer erreichbar wird.

A Galvanometeransteuerung
In diesem Kapitel wird der elektronische Aufbau der Computeransteuerung der Galvano-
meterscanner im Detail beschrieben. Die Steuerung erfolgt mittels eines selbst program-
mierten Mikrocontrollers u¨ber die RS232-Schnittstelle des Rechners.
A.1 Galvanometerscanner
Der resonante Hochfrequenzscanner CRS wird mit dem mitgelieferten Steuerungsboard
angesteuert und mit Strom und Spannung versorgt (Pins 9-16). Die Belegung der An-
schlusspins ist in Tabelle A.1 zusammengefasst. Die Amplitude wird mit einer Spannung
an Zoom high (U = 0 − 5V) und Zoom return (U = 0V) eingestellt. Pin 4 relay shutoff
schaltet den Scanner u¨ber ein TTL-Signal ein (U = 0V) oder aus (U = 5V). Mit den
scaling bits 0 und 1 la¨sst sich die Amplitude um die Faktoren 1 bis 4 verringern bezie-
hungsweise der Vergro¨ßerungsfaktor entsprechend erho¨hen. Das CRS sync Signal liefert
ein Trigger-Signal der so genannten Pixel Clock des Boards fu¨r die Aufnahme eines Pixels.
Es dient dazu den Pixel-Abstand u¨ber den Scan-Bereich zu linearisieren. Denn die Winke-
lauslenkung des Scanners ist sinusfo¨rmig mit einer Frequenz gleich der Resonanzfrequenz
des Scanners. Dadurch liegen, bei fester Frequenz der Pixel Clock, die einzelnen Pixel in der
Mitte des Scan-Bereichs weiter auseinander als außen. Um gleiche Pixel-Absta¨nde zu er-
halten benutzt man die Pixel Clock des Steuerungsboards. Die Masse-(ground)Anschlu¨sse
wurden alle zusammengeschlossen. Es wurden dadurch keine negativen Effekte wie erho¨h-
tes Rauschen beobachtet.
Pin Funktion
1 Zoom high (0-5V)
2 Zoom return
3 Signal ground, digital
4 Relay shutoff (active low)
5 SEL0 (Scaling bit 0)
















7 Scanner Pos. +
8 Scanner Pos. -
Tabelle A.2: Pinbelegung der Steuerungsschnittstelle des MiniSAX Board zur Steuerung
des VM500 Galvanometerscanners.
Der Galvanometerscanner VM500 wird u¨ber das MiniSAX Board (Miniature Single Axis
Controller) mit Strom und Spannung versorgt und gesteuert. Die Pinbelegung der Steue-
rungssignalschnittstelle zeigt Tabelle A.2. Die Signalform des Scanners wird in differen-
tieller Form (U = 0 − 3V) auf die Pins 1-3 gegeben. Die Temperaturregelung liefert auf
Pin 4 ein Statussignal, das allerdings nicht ausgelesen wurde. Das servo enable Signal muss
auf 0V gelegt werden, damit der Scanner startet. Pin 6 servo ready wurde ebenfalls nicht
ausgelesen. Das differentielle Positionssignal des Scanners auf Pins 7 und 8 wurde auf eine
externe Buchse gefu¨hrt, um die Kontrolle mit dem Oszilloskop zu ermo¨glichen.
A.2 Mikrocontroller
Folgender Abschnitt beschreibt die elektronische Schaltung und die Programmierung des
Mikrocontrollers (ATmega161) fu¨r die Steuerung der beiden Galvanometerscanner, sowie
die Erzeugung der Signalform fu¨r den VM500 Scanner u¨ber direkte digitale Synthese (DDS)
[1].
A.2.1 Direkte digitale Synthese
Mit DDS lassen sich analoge Signale mit (fast) beliebiger Signalform und Frequenz mit
digitaler Hardware erzeugen, die auf einer festen Frequenz la¨uft. In der einfachsten Rea-
lisierung wird dazu eine Periode einer beliebigen Signalform in Form einer Wertetabelle
im Speicher des Mikrocontrollers abgelegt. Ein Zeiger auf diesen Speicherbereich wird
mit einem einfachen Za¨hler hochgeza¨hlt, auf den gespeicherten Wert wird zugegriffen und
als Spannung auf einem Digital-Analog-Wandler (DAC) ausgegeben. So durchla¨uft der
Zeiger den gesamten Speicherbereich der Wertetabelle. Die Frequenz des analogen Aus-
gangssignals ist abha¨ngig von der Frequenz des Mikrocontrollers und der Bit-Tiefe der
gespeicherten Wertetabelle. Dieses Verfahren ist so nur wenig flexibel und eine erneute
Programmierung ist erforderlich, falls die Frequenz vera¨ndert werden soll. Das Problem
wird umgangen, indem das direkte Hochza¨hlen des Zeigers ersetzt wird mit einem Pha-
senakkumulator. Dieser setzt sich aus einem Modulo-N -Za¨hler und einem Phasenregister
18 Bit, 16kByte Flash-Speicher, Atmel Corporation, http://www.atmel.com
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zusammen. Zu dem im Modulo-N -Za¨hler gespeicherten Wert wird bei jedem Takt ein
digitales Wort φ addiert, das im Phasenregister gespeichert ist und der Schrittweite der
Phase pro Takt entspricht. Der aktuelle Wert der Phase beziehungsweise des Za¨hlers wird
dann in eine Amplitude beziehungsweise einen Zeiger auf die gespeicherte Wertetabelle
konvertiert und der entsprechende Wert u¨ber den DAC ausgegeben. Die Gro¨ße von φ
bestimmt die Schrittweite zwischen den einzelnen gespeicherten Werten und damit auch
wann der Modulo-N -Za¨hler u¨berla¨uft. Dies entspricht gerade der Frequenz f des analogen
Ausgangssignals. Es gilt:
f =
φ · f clock
2N
, (A.1)
wobei f clock die Frequenz ist, mit der φ zum Phasenakkumulator addiert wird.
A.2.2 Realisierung
Bei der praktischen Realisierung wurde mit dem ATmega16 ein 8-Bit-Mikrocontroller
und 12-Bit-DAC (MAX5302) mit parallelem Eingang verwendet. Die Programmierung
des Mikrocontrollers erfolgt direkt auf dem Atmel-Evaluations-Board3 u¨ber die ISP-(In
System Programming) Schnittstelle, indem der Mikrocontroller u¨ber eine serielle RS232-
Schnittstelle mit einem Rechner verbunden wird. Standardma¨ßig ist der interne Oszillator
des Mikrocontrollers fu¨r die Taktfrequenz aktiviert. Da diese fu¨r einige Anwendungen
zu ungenau ist, ist es vorzuziehen den 8MHz Quarz-Oszillator, der sich auf dem Atmel-
Evaluations-Board befindet, zu verwenden. Dazu mu¨ssen die so genannten fusebits des
Mikrocontrollers so gesetzt werden, dass die Taktfrequenz aus einer externen Quelle bezo-
gen wird. Dies la¨sst sich mit dem Programm PonyProg2000 Serial Device Programmer4
durchfu¨hren. Die Belegung der einzelnen fusebits nach der Einstellung zeigt Abbildung A.1.
Der Mikrocontroller wird in Assembler mit der Programmierumgebung AVR Studio 45
programmiert. Der compilierte Code wird in eine .hex -Datei geschrieben und mit Pony-
Prog2000 in den Mikrocontroller programmiert.
Bei der Programmierung wurde das oben beschriebene Verfahren DDS mit einem Pha-
senakkumulator implementiert. Auf der Hardwareseite musste insbesondere das Zusam-
menspiel des Mikrocontrollers mit 8-Bit-Registern und des 12-Bit-DAC beru¨cksichtigt
werden. Die Wertetabelle besteht aus einer Periode des zu erzeugenden Signals mit 12
Bit, also 4096 Werten, die im Speicher als 16-Bit-Worte in 2 Byte abgelegt werden. Die
Assembler Programmiersprache stellt den Zeiger Z mit 16 Bit auf den Speicher zur Verfu¨-
gung, der sich aus den zwei 8-Bit-Zeigern ZL und ZH zusammensetzt. Die Werte von ZL
und ZH werden in separaten Registern gespeichert. Mit zwei weiteren Registern z1 und z2
wurde ein Modulo-Za¨hler programmiert, dessen La¨nge so gewa¨hlt wurde, dass ZH maximal
auf den letzten Wert der Wertetabelle zeigt und dann u¨berla¨uft. Das bedeutet, dass ZH
maximal den Wert 2 · 24 = 25 annehmen kann. Der Faktor 24 resultiert aus den 4 Bit der
Wertetabelle, die in ZH gespeichert werden, der zusa¨tzliche Faktor 2 aus der Speicherung
als 16-Bit-Wort. Die La¨nge N des Modulo-Za¨hlers ergibt sich damit zu N = 3 · 8+ 5 = 29
2Maxim http://www.maxim-ic.com
3Pollin Electronic GmbH, Pfo¨rring, Deutschland, http://www.pollin.de
4Version 2.05a Beta http://www.lancos.com
5Atmel Corporation, http://www.atmel.com
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Abbildung A.1: Mit PonyProg2000 gesetzte fusebits, sodass die Frequenz des externen
Quarz-Oszillators als Taktfrequenz des Mikrocontrollers verwendet wird.
(Register: z1, z2, ZL + ZH). Das Phasenregister mit der Schrittweite φ wurde mit vier
Registern angelegt. Dabei wurde das Register mit den fu¨hrenden Stellen, das zu ZH ad-
diert wird, nur fu¨r den U¨bertrag bei der Addition verwendet, selbst aber nicht mit Werten
belegt.
Da die Werte der Tabelle jeweils in zwei Bytes gespeichert werden, muss unterschieden
werden, ob beim Auslesen ZL auf das niedrige Byte zeigt oder auf das ho¨here. Im ersten Fall
wird der zu ZL geho¨rige Wert ausgelesen, ZL inkrementiert, das ho¨here Byte ausgelesen und
schließlich ZL dekrementiert. Im zweiten Fall muss ZL erst dekrementiert werden, bevor
ZL ausgelesen, inkrementiert und nochmals ausgelesen wird. Die beiden Werte werden in
zwei Registern zwischengespeichert, bevor sie auf den DAC ausgegeben werden.
Abschnitt A.2.4 beinhaltet einen Auszug aus dem Quellcode des Assembler Programms.
Im Hauptprogramm main wird der Mikrocontroller initialisiert, unter anderem die Ports,
die Kommunikation u¨ber die serielle Schnittstelle und der Phasenakkumulator. Port C
dient der Steuerung des resonanten Scanners. Port B steuert den DAC und das VM500
Galvanometer. Nach der Initialisierung wird die Schleife loop durchlaufen. Dabei werden
die in zwei Registern zwischengespeicherten Tabellenwerte u¨ber Port A an den DAC ausge-
geben, die Schrittweite φ zum Modulo-Za¨hler addiert, die Werte im Speicher gelesen und
in zwei Registern zwischengespeichert. Danach beginnt der na¨chste Schleifendurchlauf. Pro
Schleifendurchlauf werden 25 Takte des Mikrocontrollers beno¨tigt. Nach Formel A.1 gilt
dann fu¨r die Frequenz des analogen Ausgangssignals:
f =
φ · f cpu
ncy · 2N . (A.2)
Dabei ist f cpu = 8MHz die Frequenz des Mikrocontrollers und ncy die Anzahl der Tak-
te pro Schleifendurchlauf. Mit dieser Formel kann man nun die gewu¨nschte Frequenz des
Ausgangssignals berechnen. Fu¨r die Verwendung mit dem VM500 Galvanometer wurde





z CRS Vergro¨ßerung 4
u CRS Vergro¨ßerung 1
n VM500, Frequenz 0Hz, Amplitude 0
s hexadezimal Wert die durch φ bestimmte Frequenz setzen
Tabelle A.3: Kommunikation des Rechners mit dem Mikrocontrollers.
Abbildung A.2: Die graphische Benutzeroberfla¨che der Scannersteuerung.
rere Wertetabellen zu speichern, praktisch aus Platzgru¨nden jedoch nicht. Denn die 12-
Bit-Wertetabelle belegt bereits 8192 Byte, was der Ha¨lfte des Speichers des verwendeten
Mikrocontrollers entspricht.
Die Kommunikation u¨ber die RS232-Schnittstelle verwendet interrupt Routinen, bei de-
nen der Mikrocontroller aus der Schleife loop springt und Daten u¨ber die Schnittstelle
sendet oder empfa¨ngt. Tabelle A.3 fasst die programmierten Befehle zusammen, die als
Zeichenketten gesendet werden. Damit la¨sst sich insbesondere die Frequenz des Dreiecks-
signals festlegen. Die neue Schrittweite φ wird als hexadezimaler Wert u¨bertragen mit
den fu¨hrenden Stellen zuerst. Die Kommunikation zwischen Rechner und Mikrocontrol-
ler zur Steuerung der Galvanometerscanner erfolgt mit einer in Python programmierten
graphischen Benutzeroberfla¨che (vgl. Abbildung A.2).
Die genaue Belegung der Ports des Mikrocontrollers und die Verwendung bei der Steuerung
der Galvanometer ist in Tabelle A.4 zusammengefasst.
A.2.3 Elektronischer Aufbau
In Abbildung A.3 ist der genaue elektronische Aufbau dargestellt. Das Ausgangssignal des
DAC liegt zwischen 0 und 2,048V. Da das Dreieckssignal aber symmetrisch um 0V herum
liegen soll, wird mit der Schaltung in Abbildung A.3 der 1,024V große Gleichspannungs-
anteil nach dem DAC subtrahiert. Die Amplitude des Signals la¨sst sich mit der darauf
folgenden Schaltung einstellen. Dabei wird ein als invertierender Versta¨rker beschalteter
Operationsversta¨rker verwendet, bei dem der Versta¨rkungsfaktor u¨ber ein Potentiometer
geregelt wird. Da der Eingang des VM500 Galvanometers ein differentielles Signal beno¨tigt,
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Nummer Verwendung Gera¨t
Port A 0-7 8+4 Bit Werte MAX530
Port B 0 - -




5 CS 12 Bit DAC
6 CLR
7 LDAC
Port C 0 Zoom high CRS
1 Zoom return
2
3 belegt durch Jtag
4 auf dem Board
5
6 Relay shutoff CRS
7 SEL0/SEL1
Port D 0-7 belegt durch Board
Tabelle A.4: Portbelegung des ATmega16 Mikrocontrollers.
wird das Signal nach der Amplitudeneinstellung aufgeteilt. Der eine Teil wird direkt auf
den positiven Eingang gegeben. Der andere Teil wird davor noch mit einem invertierenden
Versta¨rker invertiert.
Die Amplitude des CRS Scanners wird u¨ber eine konstante Spannung zwischen 0 und 5V
eingestellt. Dazu wird ein Signal direkt von einem Ausgang des Mikrocontrollers verwen-
det, der auf digital 1 und damit auf die analoge Spannung U = 5V geschaltet wird. Mit
einem invertierenden Versta¨rker mit variablem Versta¨rkungsfaktor V , der sich u¨ber ein
Potentiometer regulieren la¨sst, la¨sst sich die gewu¨nschte, allerdings negative, Spannung
einstellen. Ein weiterer invertierender Versta¨rker mit V = 1 erzeugt daraus wieder eine












Abbildung A.3: Elektronischer Schaltplan der Scannersteuerung mittels ATmega16 Mi-
krocontroller und MAX530 DAC.
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A.2.4 Assemblerquellcode
Ein Auszug aus dem Quellcode des Assembler-Programms auf dem Mikrocontroller:
main:
;Set all Pins of Port A and Port B to output
ldi tmp1, 0xFF
out DDRA, tmp1 ;Data Port A
out DDRB, tmp1 ;Control Port B
;initialize Control Port B
;ldi tmp1,0b01110000
; Initialize PortC / CRS
ldi tmp1, 0b11000011
out DDRC, tmp1 ;set bits 0,1,6,7 Port C as output
ldi tmp1, 0b00000001
out PORTC,tmp1 ;set default values for CRS
; bit7=0 scaling 1, bit6=0 relay shutoff active, bit1=1 Zoom High
;*********************************************************************
;*********************************************************************









;set phase position to zero
clr z1
clr z2
;set Z pointer on data table in ROM
ldi ZH,high(2*triangle)
ldi ZL,low(2*triangle)
;initialize Control Port B
ldi tmp1,0b01110000 ;LDAC,CLR,CS=WR=1,A1=A0=0,Servo enable,not used
mov R2,tmp1
ldi tmp1,0b01000000 ;LDAC,CLR,CS=WR=0,A1=A0=0,Servo enable,not used
mov R3, tmp1
ldi tmp1,0b01111100 ;LDAC,CLR,CS=WR=1,A1=A0=1,Servo enable,not used
mov R4,tmp1
ldi tmp1,0b01001100 ;LDAC,CLR,CS=WR=1,A1=A0=1,Servo enable,not used
mov R5,tmp1








out PORTA,R0 ; output data bits 0-7
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out PORTB,R3 ; DAC control
out PORTB,R4
out PORTA,R1 ; output data bits 8-11
out PORTB,R5 ; DAC control
out PORTB,R2




cp ZH,R8 ; Compare present ZH with (ZH start value + 0x20), i.e Z>0x0FFF
brlo continue ; branch if lower
subi ZH,0x20 ; reset ZH to start value
continue:
sbrc ZL,0 ; Skip if bit 0 in Register ZL is cleared
rjmp gethigh ; Z pointer on high or low byte of the data word
;getlow
nop ; do nothing, 1 cycle
lpm R0,Z+ ; read data from ROM, low byte and increase ZL
lpm R1,Z ; read data from ROM, high byte
dec ZL ; restore ZL
rjmp loop ; loop
gethigh:
dec ZL ; decrease ZL
lpm R0,Z+ ; read data from ROM, low byte and increase ZL
lpm R1,Z ; data from ROM, high byte
rjmp loop ; loop
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